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PREFAZIONE 
 
L’ormai consueto appuntamento biennale delle giornate di studio 
interdisciplinari, iniziato nel 1993, è arrivato alla IX edizione, che quest’anno 
propone il tema “Ingegneria biomedica: progettazione dei materiali protesici ed 
aspetti clinico-applicativi”. 
Le giornate di studio interdisciplinari esprimono il rilevante interesse che 
coinvolge diverse aree di ricerca quali la Biologia, la Chimica, la Fisica, 
l’Ingegneria e la Medicina. I ricercatori e gli studiosi delle diverse discipline 
trovano un momento di incontro per confrontare le proprie esperienze ed 
approfondire lo stato dell’arte dei settori che interessano l’Ingegneria Biomedica 
e Clinica. Partendo dalle esigenze del medico specialista, che si propone di 
ripristinare le originarie funzionalità degli organi del paziente, i ricercatori 
espongono i possibili problemi ed i metodi innovativi che prevedono l’utilizzo 
di materiali sempre più all’avanguardia. L’ingegnere propone sistemi più 
resistenti, ergonomici ed affidabili; i chimici,i fisici ed i biologi intervengono 
nella scelta dei materiali e del loro trattamento. Il chirurgo interviene per 
orientare le scelte effettuate verso la realizzazione di protesi ed impianti 
facilmente innestabili nel corpo umano. 
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Materiali e tecnologie avanzate per artroprotesi ad elevate funzioni 
 
D. Masoni 
 
Stryker Italia S.r.l. - S.U. Via degli Olmetti, 1 – 1/A 00060 Formello (RM) – Italy 
 
SOMMARIO 
Nonostante il successo dell’UHMWPe come biomateriale per applicazioni artroprotesiche il 
danneggiamento da usura e la fragilizzazione da degrado ossidativo dovuta ai radicali liberi 
sono tra i maggiori fattori limitanti la longevita’ in-vivo fino a condurre alla revisione 
protesica.[1] Tipiche modalita’ di usura’ riscontrate su componenti espiantati ex-vivo di 
artroprotesi di ginocchio [2] sono pitting e delaminazione , quest’ultima in particolare si 
manifesta con la nucleazione e propagazione di cracks affaticanti sub superficiali agli inserti 
tibiali, tipicamente ad una profondita’ di 1-2mm dall’area di contatto. Nel campo 
dell’artroprotesica d’anca  modalita’ d’usura come burnishing, scratching, usura da terzo 
corpo oltre a meccanismo ibridi di  adesione-abrasione sono stati storicamente evidenziati 
dai componenti revisionati. [3] (Fig.1) 
 
 
 
Per risultare di adeguata applicazione come biomateriale nel corpo umano il UHMWPE deve 
subire un processo di sterilizzazione, tipicamente realizzato via irraggiamento con raggi 
gamma o fascio di elettroni e-beam in diverse atmosfere (storicamente si utilizzo’ aria, poi 
successivamente atmosfere controllate di azoto, gas inerti come argon, ossido di etilene EtO, 
gas plasma, dipendendo dal produttore e processo). 
L’ossidazione e’ stata dimostrata essere responsabile di degradazione veloce del UHMWPE, 
sia durante la vita pre-impiantazione (chiamata “shelf-life”), sia in-vivo, portando nel tempo 
a grave perdita resistenziale specie quando associata ad atmosfere contenenti aria/ossigeno 
utilizzate nella fase di sterilizzazione (e non invece inerti o comunque oxigen-free); tale 
scadimento della resistenza meccanica via infragilimento si evidenzia tramite formazione di 
una banda bianca subsuperficiale (“white band”) di bassa resistenza meccanica e tribologica 
come evidenziato in sezioni sagittali di inserti tibiali. (Fig.2) 
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Storicamente l’osteolisi, causata dal particolato rilasciato dal UHMWPE tramite processo 
progressivo d’usura in-vivo, e’ stata confermata giocare un ruolo chiave nella revisione di 
artroprotesi. 
Usura e ossidazione sono variabili collegate parando di degradazione del UHMWPE. 
Storicamente la reticolazione (“crosslinking”) dell’UHMWPe e’ stata introdotta negli anni 
’70 per ridurne l’usura [4] e conseguentemente il rischio di osteolisi.  
La reticolazione come processo e’ basato sulla creazione di legami trasversali Carbonio-
Carbonio (C-C) che connettono diverse catene di polietilene. [5] (Fig.3)  
 
 
 
Il Crosslinking aumenta il peso molecolare del UHMWPE insieme alla sua resistenza 
all’usura che e’ stata dimostrata aumentare non linearmente (esponenzialmente) con la dose 
d’irraggiamento gamma utilizzata.  [6, 7] 
Una seconda generazione di polietileni ad alto grado di reticolazione (chiamati HXLPE) 
sono stati introdotti alla fine degli anni ’90, evidenziando una riduzione d’usura quando 
confrontati a polietileni convenzionali (sterilizzati in atmosfera di N2) o con moderato grado 
di reticolazione, da test di laboratorio in-vitro e primi risultati nel follow-up clinico in-
vivo.[8] 
 
INTRODUZIONE 
 
I polietileni ad alto grado di reticolazione (HXLPE) ad oggi hanno visto grande applicazione 
all’anca [9] dalla loro prima introduzione, ma limitata al ginocchio per problemi resistenziali 
(fatica e frattura).  
Sulla base del ciclo termico adottato post/pre-irraggiamento i polietileni contemporanei 
HXLPE possono essere classificati in due grandi classi: ricotti sotto la temperatura di 
rifusione statistica del solido semi-cristallino (circa 135°C), o rifusi . 
Il ciclo termico determina anche fortemente la microstruttura finale della fase amorfa e 
cristallina del UHMWPE condizionandone le proprieta’ fisiche e meccaniche. 
Entrambe le classi hanno mostrato pregi e difetti nella ricerca di compromesso tra  la 
resistenza all’ossidazione e quella meccanica. 
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I HXLPE  rifusi sono virtualmente privi di radicali liberi (responsabili della degradazione 
ossidativa),quindi posseggono alta resistenza all’ossidazione ma hanno evidenziato in 
letteratura clinica inferiore resistenza meccanica, specie un’abbattimento drastico della 
resistenza a fatica (casi di rim-cracking di inserti acetabolari e macroscopica delaminazione 
per quelli tibiali) (Fig.4), oltre a perdita di duttilita’ e tenacita’ (si veda ridotta crack-growth 
initiation & propagation Energy). [10,11,12,13]. 
 
 
Al contrario i HXLPE ricotti una sola volta mantengono intatta la microstruttura preservando 
le proprieta’ fisico-meccaniche pur presentando minore resistenza ossidativa, non essendo 
pienamente efficienti nell’eliminare completamente i radicali liberi residui.  
Queste limitazioni oggettive hanno aperto la strada allo sviluppo tecnologico ed industriale di 
una nuova seconda generazione di polietileni ad elevato grado di reticolazione. [14] 
L’obiettivo della R&D Stryker e’ stato quindi di sviluppare un nuovo HXLPE (chiamato 
commercialmente  “X3™”) capace simultaneamente di: ( Fig. 5) 
i) Mantenere elevate proprieta’ meccaniche (statiche e a fatica). 
ii) Riducesse l’usura. 
iii) Offrisse alta resistenza all’ossidazione tramite minimizzazione di radicali liberi . 
 
 
 
 
Allo stesso tempo e’ noto che la fissazione secondaria protesica (in particolare acetabolare) 
gioca un ruolo cruciale nel contribuire alla durata dell’impianto; oltre alla stabilita’ 
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geometrica o “primaria” data dal grado di press-fit/tolleranze e dal design protesico, 
l’integrazione biologica (osteointegrazione) e’ fattore critico per il successo protesico specie 
nel follow-up a medio-lungo termine. 
A questo fine molti ricoprimenti per osteointegrazione superficiale (“bone on-growth”) o veri 
e propri reticolati/strutture 3D porose per piu’ profonda osteointegrazione (“bone in-growth”) 
sono stati sviluppati e proposti da anni, da ricoprimenti con idrossiapatite HA depositata 
plasma-spray o depositata per precipitazione da soluzione (PA™), mesh, trame, superfici 
madreporiche a sfere, strutture trabecolari porose, ecc. 
 
Materiali e metodi: 
 
Stryker ha sviluppato non solo un nuovo materiale ma ha brevettato una vera e propria 
tecnologia per il polietilene X3™ tramite un processo di reticolazione sequenziale (SXL), 
basato su  irraggiamento e successivo ciclo termico di ricottura, cosi’ da ottenere  una 
maggiore densita’ di legami reticolati utilizzando una bassa dose di radiazione gamma vs un 
processo che utilizzasse invece un’unica singola dose elevata. 
 
 
Il processo tecnologico dell’X3™ consiste di 3 cicli, ciascuno suddiviso in due sub-cicli, per 
un totale di sei fasi; in ciascun ciclo viene utilizzata una bassa dose di 3Mrad gamma seguita 
da una ricottura moderata a 130°C per 8 ore.  [14, 15] 
La densita’ di reticolazione aumenta costantemente e gradualmente in ciascuno dei sei passi; 
la dose finale raggiunta cumulativamente e’ di 9Mrad ma distribuita sequenzialmente, a fine 
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processo si ha la lavorazione meccanica a macchina utensile dei componenti nella forma 
finale e la sterilizzazione finale dei medesimi e’ realizzata con gas plasma (GPS). ( Fig.6). 
Durante la fase estesa di validazione preclinica dell’ X3™ sono stati condotti diversi test 
[14,15]  basati sulla valutazione tribologica in-vitro in prove funzionali (quindi con 
componenti reali e finali, non solo con geometrie idealizzate tipici dei test d’usura) di rim-
cracking per bordi d’inserti aceta bolari e simulazioni di de laminazione tramite test di 
contatto localizzato affaticante per inserti tibiali. Questi test hanno dimostrato come l’X3™  
conservi intatta la microstruttura del polietilene vergine non irradiato e di quello sterilizzato in 
atmosfera inerte d’azoto, oltre alla resistenza meccanica del polietilene convenzionale, 
offrendo il grande plus di una maggiore densita’ di reticolazione in ogni caso superiore alla 
prima generazione di polietilene altamente reticolati HXLPE basati sia su una rifusione sia su 
una ricottura singola, non sequenziale. 
X3™  nelle applicazioni alla protesica di ginocchio e’ stato testato su base volontaria da 
Stryker perfino con set-up di disallineamento tra femore ed inserto tibiale per simulare mal 
posizionamenti in-vivo (errore rotazionale IR/ER)  o distribuzioni del carico articolare 
asimmetrico (medial-shift plateau) rappresentativi di casi critici, senza che si evidenziassero 
segni di delaminazione o fallimenti degli inserti tibiali. [16] 
Sul fronte della fissazione l’obiettivo Stryker e’ stato di sviluppare una tecnologia ad 
ispirazione biologica a nome  commerciale Tritanium™  basata su un ricoprimento 3D di 
Titanio commercialmente puro (CP Ti grado II) che riproducesse la struttura trabecolare 3D 
dell’osso spongioso umano per ottenere una migliore e piu’ duratura fissazione secondaria 
biologica sia per anca che per ginocchio. Per ottenere una durevole fissazione secondaria da 
osteointegrazione 3D e’ necessario garantire una stabilita’ meccanica primaria, ecco poiche’ 
ci si e’ focalizzati sia sull’ottenere un elevato coefficiente d’attrito sia sulla rugosita’ 
superficiale (fino su nano-scala) per prevenire i micromovimenti e il processo ha un controllo 
stretto della dimensione dei pori e loro distribuzione finale quindi della porosita’ finale tra il 
65-70%. Da ultimo l’utilizzo di polvere di Ti commercialmente puro per il Tritanium™ ha 
garantito una biocompatibilita’ superiore e una bassa rigidezza della struttura 3D piu’ simile a 
quella naturale dell’osso umano  spongioso. 
 
Risultati: 
 
Tutte le proprieta’ fisico-meccaniche dell’ X3™ eccedono i valori minimi sanciti dalla 
normativa ASTM  F648.  
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Test d’usura in-vitro hanno evidenziato una riduzione del tasso d’usura volumetrico vs control 
di polietilene sterilizzato in N2 del 97% per l’anca e del 63% verso un polietilene storico 
altamente reticolato di prima generazione,  del 78% per il ginocchio (media della riduzione 
del 79% per inserti CR a conservazione del legamento crociato posteriore LCP simulati in 
normal-level walking e del 77% su inserti PS a sacrificio del LCP simulati in attivita’ stair-
climbing) a 5Milioni di cicli. 
 E’ stata dimostrata anche un’elevata resistenza alla delaminazione in-vitro  (al 
craking/flaking) testata in un set-up di contatto localizzato ciclico a 5 Milioni di cicli ed alta 
frequenza sull’ X3™ invecchiato artificialmente in modo accelerato in atmosfera ossidativa 
come prescritto dalla normativa ASTM F2003. In tale test si sono misurate sia la perdita 
poderale, che la penetrazione lineare della testina sugli inserti spessi soli 5mm, oltre ad 
un’analisi a microscopio elettronico delle superfici articolari, per X3™ a 5 Milioni di cicli vs 
controllo storico di UHMWPE sterilizzato γ in N2 e γ in air per i quali, a causa della perdita 
di materiale macroscopica, si e’ dovuto interrompere il test a soli 2 Milioni di cicli.( Fig.7) 
L’incremento di crosslinking espresso come aumento di densita’ di legami trasversali 
reticolati dell’ X3™ vs un processo a singola dose gamma da 9Mrad e’ stato del 36% e dell’ 
88% vs polietilene reticolato irradiato gamma a 3Mrad sterilizzato in atmosfera di N2. 
La riduzione di concentrazione di radicali liberi offerta dall’ X3™ vs un processo a singola 
dose gamma da 9Mrad e’ stato dell’ 87% e dell’ 99% vs polietilene reticolato irradiato gamma 
a 3Mrad sterilizzato in atmosfera di N2. 
 
 
Piu’ nei dettagli applicazioni della nuova tecnologia dell’ X3™ hanno permesso di produrre 
inserti acetabolari di spessore ultrasottile (3,8mm accoppiato con teste di grandi diametri per 
una migliore stabilita’, sicurezza alla dislocazione e massimo ROM), ben sotto la soglia 
storicamente suggerita negli anni ’80 dovuta a limiti tecnologici allora effettivi di resistenza 
dei polietileni precedenti (6-8mm per ginocchio e 4-6 per l’anca). [17,18,19,20]  
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Il risultato piu’ sorprendente emerso durante le prove tribologiche per inserti acetabolari 
associati a teste di grandi diametro (d36 su D46, d40 su D50,ecc..) e’ che l’usura dell’ X3™ e 
il suo tasso d’usura non variavano in modo statisticamente significativo al diminuire dello 
spessore dell’inserto fino a 3,8mm o all’aumentare del diametro della testina femorale fino a 
diametri di 52mm [21]. Cio’ ha permesso a Stryker l’applicazione dell’ X3™ per anca e 
ginocchio perfino in geometrie critiche di ridotto spessore, laddove in passato si erano 
verificati fallimenti in ragione della ridotta resistenza meccanica.  [22]    (Fig 8) 
 
 
L’adeguatezza dell’ X3™ come biomateriale e’ stata testata anche non solo a “tempo zero”, 
ma anche in condizioni in-vitro d’invecchiamento artificiale accelerato , in particolare 
testando i componenti in una “bomba d’ossigeno” prescritta dalla norma ASTM F2003-2, a 
70°C, in presenza di O2, per 14 giorni, simulando dai 3 a 5 anni di “shelf-life” per essere certi 
che anche l’ X3™ invecchiato mantenesse nel tempo intatta la resistenza all’ossidazione, 
insieme alle proprieta’ meccaniche e resistenza all’usura. Inoltre e’ attualmente in corso anche 
un test ancor piu’ severo real-time d’invecchiamento a 5 anni che utilizza componenti 
accantonati dal primo lotto prodotto dal 2003.[23, 24] 
 Sul fronte della fissazione biologica ricoprimenti porosi 3D di Ti puro sono stati dimostrati 
ridurre il mismatch di modulo elastico tra osso ed impianto per una migliore fissazione, 
minore stress-shielding e aumentata osteointegrazione  specie se ricoperti di HA [25, 26] ; in 
particolare applicazioni acetabolari del Tritanium™ su substrati di Ti6Al4V con porosita’ del 
65-70% hanno dimostrato a 6 e 12 settimane una superiore rapida osteointegrazione nelle 
applicazioni rivestite o meno di idrossiapatite HA (PA™) in modelli di “bone-chambers” 
animali canine, quando confrontate a ricoprimenti madreporici piu’ tradizionali a biglie di 
CoCr su substrato di CrCo con porosita’ del 35-40% sia vs  madrepore di puro Ti su un 
substrato di Ti6Al4V con 30-35% di porosita’.  
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Oltre ad un maggiore profondita’ di bone-ingrowth l’interfaccia osso- Tritanium™ ha 
dimostrato  una forte adesione per una migliorata resistenza meccanica con piu’ del 40% dei 
campioni del coating di  Tritanium™ aventi una resistenza alla trazione superiore ai 500N. 
[27]; cio’ come dimostrato storicamente depone a favore di una fissazione stabile 
all’interfaccia contro i micromovimenti che e’ noto se maggiori di 40µm possono inibire la 
neo-formazione ossea [28]. 
 
Conclusioni: 
 
La reticolazione e ricottura sequenziali dell’X3™ permettono di ottenere una maggiore 
densita’ finale di legami trasversali di reticolazione (“crosslinking”) insieme ad un minore 
numero di radicali liberi, superando i limiti storici della prima generazione di HXLPE. 
La ricottura, piuttosto della rifusione, mantiene intatta la microstruttura dell’UHMWPe e 
quindi ne preserva le proprieta’ fisico-meccaniche. La tecnologia e il processo sequenziale 
sviluppato ad hoc per l’X3™ e’ la base della prossima generazione di polietileni ad alto grado 
di reticolazione che combinino simultaneamente alta resistenza all’ossidazione, eccellenti 
proprieta’ fisico-meccaniche oltre alla resistenza all’usura per le applicazioni d’artroprotesi 
d’anca e di ginocchio. Ci si aspetta grandi benefici clinici per i pazienti nel follow-up da 
questa nuova tecnologia. 
Lo sviluppo della tecnologia Tritanium™ ad ispirazione biologica offre una struttura porosa 
3D con la grande biocompatibilita’ del Titanio puro e una migliore fissazione secondaria  per 
osteointegrazione in-growth che quando combinata ad una superiore resistenza al 
micromovimento data da un elevato coefficiente d’attrito risulta molto promettente nel 
garantire una fissazione protesica stabile nel tempo. 
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SOMMARIO 
 
E’ noto che le infezioni costituiscono la più temibile complicanza della chirurgia protesica in 
oncologia ortopedica dopo resezione di neoplasie primitive o secondarie dello scheletro degli 
arti. Le cause devono essere ascritte all’entità della resezione scheletrica e delle parti molli 
circostanti, alla durata degli interventi chirurgici e alle condizioni di immunodepressione dei 
pazienti oncologici, spesso sottoposti a lunghi cicli di chemioterapia  e/o radioterapia pre-
operatoria. Le infezioni delle protesi in oncologia sono sostenute principalmente da batteri 
presenti o in ceppi isolati o in associazioni polimicrobiche, e più recentemente si cominciano 
a riscontrare infezioni da funghi, nei pazienti gravemente immunodepressi. La candidemia 
costituisce una causa importante di infezioni sistemiche in pazienti immunocompromessi, 
quali quelli oncologici, che hanno ricevuto chemioterapia ad alte dosi; altresì la candidemia 
costituisce un rischio elevato di sepsi nosocomiale. E’ noto che  l’azione della Candida si 
esplica attraverso la produzione del biofilm e che, quindi, l’ inibizione della produzione del 
biofilm stesso si traduce in un potenziale effetto antifungino. Dall’analisi della letteratura si 
evince un ruolo protettivo svolto dal rivestimento in argento delle protesi tumorali nei 
confronti delle infezioni batteriche. E’ noto, infatti,  l’effetto antimicrobico di dispositivi 
medici rivestiti d’argento; in particolare, in studi condotti su animali, sono stati dimostrati 
risultati favorevoli sull’aderenza batterica di dispositivi in titanio rivestiti in argento. Scopo 
del lavoro è stato valutare in vitro l’inibizione della produzione di biofilm da parte di diversi 
ceppi di Candida in presenza di titanio e di titanio rivestito con argento.  
 
MATERIALI E METODI 
 
Sono stati analizzati 6 ceppi di Candida: 2 ceppi di C. albicans, 2 di C. tropicalis e 2 di C. 
parapsilosis. I ceppi fungini sono stati stratificati su dischi di titanio puro, materiale con cui 
sono realizzati gli impianti di protesi tumorali e su dischi di titanio rivestito in argento, ed é 
stata valutata, inoltre, la capacità dei funghi di produrre biofilm protettivo sui differenti 
substrati. Tutti gli studi sono stati condotti in triplicato. L’ aderenza al biofilm é stata misurata 
con metodica semiquantitativa colorimetrica e spettrofotometrica secondo protocolli già 
standardizzati. 
 
RISULTATI 
 
L’ analisi spettrofotometrica ha evidenziato una riduzione statisticamente significativa della 
produzione di biofilm da parte dei ceppi  fungini a contatto con il titanio rivestito in argento 
rispetto al titanio puro in tutti i ceppi esaminati, a testimonianza del fatto che l’argento crea un 
microambiente sfavorevole alla crescita fungina.  
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CONCLUSIONI 
 
L’ analisi dei risultati ha evidenziato che il rivestimento in argento delle protesi oncologiche 
costituisce un microambiente sfavorevole non solo per i batteri, come é stato già ampiamente 
dimostrato, ma anche per i funghi. Per questo motivo riteniamo che tale rivestimento 
costituisca una valida opportunità nelle resezioni oncologiche per quei pazienti che, essendo 
sottoposti a chemioterapia, radioterapia e, quindi, a lunghe ospedalizzazioni, presentino un 
elevato rischio  di infezioni fungine nelle resezioni oncologiche. Dallo studio da noi condotto 
emerge come sia fondamentale l’ utilizzo dell’ argento nelle protesi tumorali al fine di 
prevenire la contaminazione da parte di ceppi fungini e come debba sempre più essere preso 
in considerazione per migliorare le aspettative di vita di una particolare e sensibile categoria 
di pazienti quali specialmente sono quelli oncologici. 
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SOMMARIO 
Il Tantalio poroso rappresenta un metallo alternativo a quelli comunemente utilizzati nelle 
protesi d’anca primarie e di revisione, quali l’acciaio inossidabile, la lega cromo-cobalto ed 
il titanio(1). Questo materiale presenta una elevata porosità volumetrica, un basso modulo di 
elasticità, e un alto coefficiente di frizione, tale da favorire una migliore fissazione biologica 
degli impianti all’osso, evitando così lo sviluppo di fenomeni di stress shielding o 
concentrazione delle forze di carico. Inoltre l’elevata biocompatibilità e la capacità di 
formare uno strato di apatite simile all’osso favorirebbe la ricrescita interna dell’osso e 
l’attaccamento dei tessuti molli. Le elevate proprietà meccaniche e le potenzialità biologiche 
di questo metallo permetterebbero svariate opzioni in ambito della chirurgia ricostruttiva 
ortopedica(2). 
Scopo del presente lavoro è stato quello di valutare a breve termine gli impianti protesici con 
tantalio impiantati presso la Clinica Ortopedica di Catania dal Ottobre 2006 al Febbraio 
2009. 
 
MATERIALI E METODI 
Presso la Clinica Ortopedica dell’Università di Catania da Ottobre 2006 a Febbraio 2009 sono 
stati effettuati 26 interventi sull’anca utilizzando il tantalio (Trabecular Metal, Zimmer®): 20 
revisioni di cotile e 4 artroprotesi primarie. Nei primi impianti la diagnosi iniziale è stata la 
displasia d’anca in 2 casi, la necrosi asettica in 1, e la coxartrosi in 1. Nelle revisioni, la causa 
è stato lo scollamento asettico in 15 casi, l’instabilità in 3, l’infezione in 2, l’usura o la rottura 
dell’impianto in 2. I pazienti erano 16 donne e 10 uomini; l’età media era di 45 aa (range 30- 
53) nei primi impianti, e di 73 (range 65-83) nelle revisioni. L’arto interessato era il sinistro in 
3 casi e il destro in 1 nelle artroprotesi; il sinistro in 13 casi e il destro in 9 nelle revisioni. La 
via d’accesso utilizzata è stata sempre quella antero-laterale, fatta eccezione per una protesi 
primaria dove è stata scelto un accesso postero-laterale. Il solo acetabolo è stato revisionato in 
14 casi, entrambe le componenti in 8 casi. Il difetto osseo acetabolare è stato valutato con 
esame TAC, e stadiato mediante la classificazione dei difetti ossei G.I.R.. I pazienti 
presentavano un difetto G.I.R. di 3° grado in 18 casi, di 4° grado in 4. 
Il cotile utilizzato nelle artroprotesi è stato solamente il multi-foro Trabecular Metal Modular 
Shells, e non è stato necessario utilizzare augments; nelle revisioni il multi-foro Trabecular 
Metal Revision Shells in 12 casi, il multi-foro Trabecular Metal Modular Shells in 10. 
L’utilizzo di augments è stato necessario in 7 pazienti; l’aggiunta di innesti ossei si è reso 
utile in 9 casi. 
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I pazienti sono stati valutati clinicamente prima e regolarmente dopo l’intervento con la 
scheda di  Merlè-D’Aubigne-Postel (scala 0-18) e mediante radiografia convenzionale a 3 
mesi, 6 mesi, 12 mesi, e successivamente ogni anno. L’esame radiografico seriato è stato utile 
per valutare la crescita ossea interna, il monitoraggio delle strie di radiolucenza e segnali di 
mobilizzazione precoci e tardivi dell’impianto protesico. 
 
RISULTATI 
 
Il follow-up medio è stato di 21 mesi nelle artroplstiche (range 8- 27 mesi) e 19 mesi nelle 
revisioni (range 6-23 mesi). I controlli clinici e radiografici eseguiti ad intervalli regolari nel 
tempo hanno evidenziato risultati soddisfacenti sia nei primi impianti che nelle revisioni. 
Clinicamente è stato evidenziato un incremento medio del punteggio da 4 a 12 punti, sebbene 
nelle artroplastiche primarie l’incremento medio è stato da 7 a 15 punti. Radiograficamente 
non sono stati evidenziati segni evidenti di mobilizzazione o migrazione degli impianti o 
osteolisi periprotesica, con 3 solo casi con linee di radiolucenza < 2 mm non progressiva 
acetabolare a livello delle zona 1 e 2 di De Lye. Non sono stati evidenziati segni macroscopici 
di usura dell’inserto o penetrazioni della testa femorale. Gli innesti utilizzati non presentavano 
segni di riassorbimento, con iniziale osteointegrazione a 1 mese dall’intervento, e completa 
incorporazione a 1 anno circa dall’intervento. Non si riscontravano segni di mobilizzazione 
degli augment inseriti. 
 
DISCUSSIONE 
 
La protesi d'anca rappresenta uno dei maggiori successi della moderna ortopedia in quanto 
consente ai pazienti affetti da numerose patologie invalidanti di migliorare la loro qualità di 
vita ripristinando la funzione articolare e abolendo la sintomatologia dolorosa. La necessità di 
dovere impiantare una protesi d’anca in pazienti sempre più giovani e con richieste funzionali 
sempre più elevate, ha spinto la ricerca moderna ad individuare materiali altamente 
biocompaibili e resistenti. Gli impianti protesici convenzionali sono stati ad oggi costruiti 
utilizzando acciaio inossidabile, leghe cobalto-cromo, e, più recentemente, titanio(3). 
Nonostante gli elevati risultati clinici ottenuti dall’utilizzo di questi impianti, è stato sentito il 
bisogno di ricercare ulteriori materiali, che potessero compensare i difetti e le limitazioni 
riscontrati in questi metalli solidi. 
Un materiale introdotto, e sempre più utilizzato, nella pratica clinica è il tantalio. L’utilizzo di 
questo materiale in diversi dispositivi medicali, quali elettrodi per pacemaker, lamine e mesh 
per la riparazione di lesioni nervose, markers radiopachi, placche per la cranioplastica, risale 
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alla metà del ‘900. Il tantalio è un metallo (numero atomico 73, peso atomico 180,05) 
altamente biocompatibile e relativamente inerte in vivo, che viene usato in ortopedia 
prevalentemente in forma porosa rispetto a quella solida. Il tantalio poroso viene prodotto 
dalla pirolisi di un polimero termoindurito che, mediante un meccanismo di rotazione, crea 
uno scheletro di carbone vetroso a bassa densità; tale impalcatura si presenta come una 
struttura celle aperte di ripetuti dodecaedri di forma pressoché regolare. Successivamente, 
puro tantalio viene depositato in tale scaffold intercomunicante di carbone mediante 
meccanismi di infiltrazione/deposizione, che richiedono l’utilizzo di vapori chimici. 
Normalmente lo strato di tantalio presenta uno spessore che oscilla dai 40 ai 60 μm, ed i pori 
una dimensione compresa dai 400 ai 600 μm. Questo tipo di materiale, quindi, presenta una 
microtessitura a celle aperte simile alla citoarchitettura dell’osso trabecolare, e permette, 
grazie alle dimensione dei pori, una crescita interna di osso e dei tessuti molli. La variazione 
dello spessore del tantalio influenza la dimensione delle celle e, inevitabilmente, le proprietà 
meccaniche e biologiche del materiale stesso. Il tantalio presenta interessanti proprietà 
meccaniche: elevata porosità volumetrica (70 - 80 %), basso modulo di elasticità (3 GPa), ed 
elevato coefficiente di frizione o di attrito. Il modulo di elasticità del tantalio poroso è molto 
simile a quello dell’osso spongioso (0,1-1,5 GPa) e corticale (12-18 GPa), rispetto al titanio 
(110 GPa) e alla lega cromo-cobalto (220 GPa).  
 
 
Caso 1: C.N 77 aa – controllo pre-operatorio  
 
Invece, il titanio solido presenta un modulo di elasticità estremamente elevato (185 GPA). 
Questo basso modulo di elasticità favorisce una trasmissione più fisiologica delle forze di 
carico sull’osso, influenzando cosi favorevolmente i meccanismi di rimodellamento e la 
densità dell’osso acetabolare. La porosità del tantalio è più elevata degli altri materiali 
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utilizzatiin campo ortopedico, quali la lega cromo-cobalto (30-35%) e le fibre metalliche (40-
50%). L’elevata porosità, correlata prevalentemente alla microtessitura a celle aperte e alla 
conformazione tridimensionale intercomunicante dello scheletro, si traduce in una maggiore 
volume del materiale ri-abitabile da parte delle trabecole ossee e, in definitiva, in una 
maggiore osteointegrazione dell’impianto protesico. Bobyn (4), utilizzando un modello 
canino transcorticale, evidenzia che la crescita interna dell’osso generava una forza di 
fissazione di 18,5 GPa a 4 settimane (9,3 GPA nelle leghe cobalto-cromo; 1,2-12,1 GPa nelle 
leghe d’acciaio) e che tale fenomeno era tempo dipendente ed correlato alla dimensione e 
numero dei pori presenti. Infine questo materiale presenta un elevato coefficiente di frizione o 
attrito verso l’osso corticale (0,76) e spongioso (0,88); tali valori risultano superiori a quelli 
evidenziati in rivestimenti porosi con granuli sintetici (0,50) e fibre metalliche (0,66). Un 
elevato coefficiente di frizione, variabile in base ai materiali a contatto, è il presupposto 
indispensabile per ottenere una stabilità primaria e una fissazione immediata(A,B). 
 
Caso 1: controllo a 1 mese  
 
Per quanto riguarda le proprietà biologiche, diversi autori hanno tastato una eccellente 
biocompatibilità e bioattività mediante studi effettuati su animali di laboratorio (2,4). 
Johansson (4) ha evidenziato una maggiore biocompatibilità del  tantalio rispetto al titanio; 
quest’ultimo era capace, una volta impiantato, di generare una reazione tessutale periprotesica 
con il rischiamo dal circolo di macrofagi multi-nucleati, mentre tale fenomeno non veniva 
riscontrato in impianti dove era presente tantalio. Matsuno (4), dopo avere impianto tantalio in 
femori di ratti, oltre a riscontrare istologicamente l’assenza di una risposta infiammatoria nei 
tessuti circostanti, ha notato una resistenza del materiale alla dissoluzione e alla corrosione 
dopo 4 settimane  dall’impianto, in seguito alla formazione di uno strato ossidato in superficie 
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(Ta2O5). Entrambi gli studi si riferiscono al tantalio in forma strutturata in scaffold , mentre 
non sono conosciuti gli effetti biologici del materiale in forma di particolato o debris. I 
materiali comunemente utilizzati nelle protesi ortopediche non sono tipicamente bioattivi, e 
pertanto sono incapaci a legarsi direttamente all’osso. Per incrementare tale aspetto si è fatto 
ricorso all’utilizzo di idrossiapatite e ceramiche bioattive nelle superfici degli impianti, che 
hanno, però, manifestato risultati clinici non brillanti per la loro fragilità e degradabilità, con 
elevata provabilità di staccarsi dalla superficie metallica. Il tantalio è un metallo altamente 
duttile e capace di legarsi direttamente all’osso, in seguito alla formazione in superficie di uno 
strato di apatite simile all’osso. Tale strato viene costruito quando il tantalio, una volta 
formato in superficie uno strato ossidato, scambia ioni calcio e fosfato con i liquidi biologici 
dell’organismo. Miyazacki (4) e Kato (2,4) evidenziano, da un punto di vista istologico, la 
formazione di questo strato mediante un trattamento alcalino (NaOH) o termico (300 °C) in 
presenza di un ambiente SBF (fluido acellulare con concentrazione ionica vicina a quella del 
plasma umano). Lo strato di apatite simile all’osso, in insieme alla struttura a celle aperte, 
favorisca la crescita interna ed il legame all’osso, e quindi una migliore fissazione primaria 
dell’impianto protesico, esposto al carico, all’osso circostante.     
 
Caso 1: controllo a 1 mese  
Il poroso tantalio viene oggigiorno utilizzato, con risultati precoci molto soddisfacenti, sia 
negli impianti primari delle protesi d’anca sia, in particolar modo, nelle revisioni. Un 
materiale innovativo costituito da tantalio poroso ed largamente utilizzato oggigiorno in 
ortopedia come componente acetabolare di un impianto protesico è il Trabecular Metal. 
Questo materiale è stato approvato per utilizzarlo come componente acetabolare dalla Food 
and Drug Administration nel 1997. 
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Per gli interventi primari viene utilizzato il cotile modulare multi-foro Trabecular Metal 
Modular Shells, che risulta costituito da tantalio esternamente e titanio internamente, su cui 
inserire un inserto a press-fit. L’utilizzo di tale impianto è stato consigliato in presenza di 
anche displasiche o con necrosi cefalica asettica, sebbene tale materiale viene usato per 
patologie più comuni, quali l’artrosi o le artriti. Tale componente, per la presenza del titanio, 
presenta un modulo di elasticità maggiore, tale da portare alla perdita dei benefici sulla 
trasmissione fisiologica delle forze di carico ottenuta dal solo utilizzo del tantalio (5). 
L’utilizzo di un cotile modulare, sebbene favorisca aggiustamenti e rafforzamenti 
dell’impianto intra-operatoriamente, ha lo svantaggio di favorire i fenomeno di usura e, 
quindi, lo scollamento asettico dell’impianto. Una valida alternativa per tale problematica è 
rappresentato dall’utilizzo di un cotile non modulare monoblocco semi-ellittico di solo 
tantalio poroso con inserto di polietilene ad altissimo peso molecolare (UHMWPE) forgiato 
per compressione diretta. L’utilizzo di un cotile non modulare, se da un lato permette di 
ridurre i fenomeni di usura limitando i micromovimenti tra guscio metallico ed inserto ed il 
passaggio delle particolato nell’interfaccia osso-impianto, dall’altro non permette una 
visualizzazione del corretto osizionamento dell’impianto, l’impossibilità di effettuare una 
fissazione aggiuntiva, e la necessità a dovere revisionare per usura dell’inserto l’intero 
impianto in presenza di un guscio correttamente fissato all’osso. 
Per gli interventi di revisione viene utilizzato il cotile multi-foro Trabecular Metal Revision 
Shells, costituito interamente da tantalio, su cui viene cementato un inserto in polietilene ad 
altissimo peso molecolare (UHMWPE) (6,7). Questo cotile, utilizzato in presenza di severi 
difetti e sclerosi dell’osso, secondariamente ad osteolisi indotta da particolato o stress-
shielding, è indicato anche in presenza di discontinuità pelvica, dove funge da “placca 
interna” in compressione o in distrazione in base alla cronicità o alle potenzialità di 
guarigione della frattura (3). Gross (2) descrive l’utilizzo in casi particolari del Revision Shell 
come supporto di una gabbia in titanio, con la finalità che la crescita ossea interna possa 
ridurre le sollecitazioni meccaniche sulla stessa gabbia, prolungandone la sopravvivenza(8).  
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Caso 1: controllo a 8 mesi  
 
In corso di revisioni è possibile l’utilizzo di augments, strutture in tantalio puro, con la finalità 
di riempire difetti acetabolari. Questi materiali svolgono un ruolo di supporto del cotile, un 
tempo demandata ad innesti ossei strutturali. Oltre agli augments standard, possono essere 
utilizzati restrictors, per difetti mediali, buttres, per difetti estesi della copertura superiore o 
delle colonne anteriore/posteriore, e skim (9,10). 
Dai registri stranieri si evince che l'incidenza delle revisioni oscilla dal 7,7% della Svezia al 
18% negli Stati Uniti; percentuale intermedie si riscontrano in altre nazioni quale la Norvegia 
(15%), la Finlandia (15,7%), l'Australia (17,5%), il Canada (13,5%). In seguito ad una 
revisione d'anca primaria si riscontra che il 9-25% degli impianti va incontro a una revisione 
successiva o multipla (11). Ulrich (12) afferma che le cause delle revisioni primarie e 
secondarie possono essere catalogate in tre principali gruppi: cause relative al paziente 
(infezioni), all’impianto (scollamento asettico, fratture periprotesiche, fallimento della 
componente protesica), e alla tecnica chirurgica (instabilità, dolore). L'allentamento asettico 
rappresenta la causa più comune d’insuccesso a lungo termine per gli impianti cementati e 
non cimentati, ed è la più frequente indicazione alla revisione.  
L’obbiettivo di una revisione acetabolare deve essere il raggiungimento di una fissazione 
stabile e di lunga durata. Per ottenere questo traguardo è necessario ottenere nel corso 
dell’intervento: una fissazione primaria stabile (<40-50μm), ripristino del centro di rotazione 
e della normale biomeccanica, massimizzare il contatto dell’impianto con l’osso acetabolare 
(>50%). La fissazione biologica è diventata il metodo preferito per le revisioni acetabolare, 
allorquando sia disponibile una adeguato contatto con l’osso e una stabilità meccanica 
dell’impianto, e presenta a breve-lungo termine incidenze di fallimento inferiori a quella 
cementata.  
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Caso 2: R.A. 81 aa – controllo preoperatorio  
 
Un trattamento utilizzato ad oggi nelle perdite d'osso più significative ed in presenza di osso 
con scarso potenziale biologico per l'integrazione si basava su sostegni metallici con inserto in 
polietilene cementato. Queste gabbie, che sono placche preformate, vengono utilizzate in 
presenza di ampi difetti dove non è possibile trovare un ambiente meccanicamente stabile, in 
quanto il contatto con osso e minore del 50%. Questo sistema, scavalcando a ponte il difetto 
osseo, permette di contenere e proteggere da sovraccarichi l'innesto osseo utilizzato per 
riempire il difetto presente, favorendone l’incorporazione, di lateralizzare il centro di 
rotazione ripristinandolo nella sede anatomica, e forniscono un supporto alle componente 
protesica acetabolare, che non ha il potenziale biologico per una integrazione ossea (13). 
 
Caso 2: R.A. 81 aa – controllo preoperatorio  
Il successo di questo tipo di ricostruzione è il risultato dell’immediata stabilità e protezione 
meccanica dal carico dell’innesto osseo, ottimizzando le condizioni per una integrazione 
ottimale; una volta che questa avviene, la gabbia è sottoposta a meno stress meccanici, 
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minimizzando il rischio di fratture a fatica e bilanciando la mancanza di una fissazione 
biologica.  
 
Caso 2: controllo a 3 mese e 1 anno  
 
Le gabbie metalliche, nella maggior parte di forme emisferica, formano una singola unità 
meccanica con la cavità ossea, ma sono estremamente rigidi e pertanto, dal punto di vista 
meccanico, non possono diventare parte integrante dell'osso, che invece rimane elastico. 
Inoltre queste gabbie non presentano una superficie porosa, che permetterebbe una crescita 
ossea, esponendo tale struttura a rischi di rottura a fatica. 
L’utilizzo del Trabecular Metal nelle severe perdite d’osso permette di ottenere una stabilità 
meccanica in presenza di condizioni biologiche favorevoli e rappresenta un’alternativa 
all’utilizzo delle gabbie metalliche (14). Il vantaggio principale del Trabecular Metal è quello 
di ottenere una fissazione biologica all’osso ospite, in quanto il tantalio presente costituisce 
una superficie di contatto altamente conduttiva per la crescita ossea (9,14). Gli svantaggi 
dell’utilizzo di una componente emisferica in tantalio sono rappresentati dalla non conoscenza 
della durata a lungo termine dell’impianto, in quanto gli studi fatti hanno un follow-up a breve 
termine, e dalla necessità di adattare l’impianto alle caratteristiche del difetto osseo, mediante 
l’utilizzo di augments. Gli augments, strutture in tantalio di forma parzialmente emisferica, 
sono presenti in commercio in tre spessori (10, 20, 30 mm) e in sei misure, vengono 
posizionate, per riempire il difetto osseo, tra il difetto stesso e la superficie esterna della 
componente modulare. Gli augments, come l’innesto osseo strutturale, hanno lo scopo di 
aumentare la superficie di contatto con l’osso ospite, di fornire un supporto alla componente 
emisferica, che ottiene una stabilità parziale in attesa dell’osteointegrazione, di ottenere un 
ripristino del normale centro di rotazione. Il posizionamento e l’orientamento degli augment 
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sono altamente variabili, e dipendono dalla localizzazione del difetto osseo; molto 
frequentemente gli augments, posizionati nella porzione mediale dell’ileo, singoli o 
incolonnati, sono orientati con la base laterale e l’apice mediale, modellati per aumentare la 
superficie di contatto con la coppa emisferica, stabilizzati con viti, e successivamente si 
procede all’inserimento di una componente actabolare, eventualmente preceduto dal 
posizionamento di osso morcellizzato nei piccoli difetti cavitari residui(7). 
I vantaggi dell’utilizzo degli augment sono l’assenza di fenomeni di riassorbimento, che 
invece si riscontrano negli innesti strutturali, in quanto vengono ri-abitati da tessuto osseo, e il 
ripristino di una adeguata rima di supporto per la coppa da revisione. Lo svantaggio principale 
è l’impossibilità di questo sistema di ricostruire il patrimonio osseo del paziente. 
 
CONCLUSIONI 
 
La riduzione severa del bone stock acetabolare rappresenta oggigiorno uno dei maggiori 
ostacoli durante un intervento di revisione di protesi d’anca, soprattutto in presenza di difetti 
ossei non contenuti o segmentari. La disponibilità di numerose modalità di trattamento e di 
materiali sempre più moderni ed efficaci nella chirurgia protesica, agevola l’attività del 
chirurgo ortopedico, soprattutto in quei casi più complessi e di difficile soluzione. I cotili in 
Trabecular Metal rappresentano una valida alternativa ai trattamenti chirurgici tradizionali 
finora utilizzati, permettendo una stabile fissazione di tipo biologico, anche in presenza di un 
contatto con l’osso ospite inferiore al 50%(C). Il Trabecular Metal si è rivelato nella protesica 
d’anca un materiale affidabile e sicuro, mostrando una superiore stabilità meccanica ed una 
maggiore potenzialità osteointegrativa rispetto ai metalli convenzionali. Nonostante il costo 
non indifferente e gli ottimi risultati raggiunti da questo materiale, sia sul piano clinico che 
radiografico, sono necessari studi con casistiche più ampie e follow-up più lunghi.  
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SOMMARIO 
 
Scopo del lavoro è presentare le possibilità di utilizzo corrente della chirurgia computer-
assistita (navigazione) in chirurgia ortopedica. L’Autore presenta uno studio comparativo dei 
risultati geometrici degli impianti da lui eseguiti con e senza l’ausilio del “navigatore”. I 
risultati confermano che l’uso routinario  delle tecniche di chirurgia protesica computer-
assistita consente di migliorare l’accuratezza della geometria dell’impianto. Si sottolinea 
inoltre come le complicanze più temibili della chirurgia ortopedica protesica abbiano una 
minore incidenza nelle tecniche computer-assistite. Si accenna inoltre anche alle altre 
possibilità della chirurgia computer-assistita in ortopedia. Parole Chiave: artroprotesi, 
chirurgia computer-assistita, navigazione. 
 
INTRODUZIONE 
 
La ricerca in chirurgia protesica ortopedica ha due fondamentali obiettivi: il miglioramento 
dei risultati funzionali e l’allungamento della longevità degli impianti stessi. Molto si lavora e 
si è lavorato in passato sui materiali delle protesi per accrescerne la longevità. Grandi passi in 
avanti sono stati fatti per ridurre le infezioni degli impianti protesici, altra causa di gravi 
insuccessi, introducendo nuovi protocolli per prevenirle. Da qualche anno invece l’attenzione 
si è focalizzata anche sullo studio delle modalità di impianto delle protesi cercando di 
individuare quelle tecniche che possano accrescere la longevità degli impianti. Si è visto con 
certezza che il cattivo o scadente posizionamento geometrico della protesi è la causa prima di 
insuccesso e di revisione delle protesi di ginocchio nei primi 5 anni (Callaghan, Fehring, 
Sharkney). E’ altrettanto assodato che un errore di soli 3° nel posizionamento della protesi fa 
aumentare enormemente la possibilità di insuccesso dell’impianto protesico (Stulberg). Negli 
articoli scritti dagli Autori appena citati si evidenzia che in mani di chirurghi esperti un 
numero di impianti variabile dal 10 al 28% viene montato con più di 3° di errore. Un’altra non 
trascurabile causa di insuccesso delle protesi di ginocchio è rappresentata dalla instabilità 
residua dopo una TKA. L’instabilità della protesi infatti, come il mal posizionamento, causa 
una usura anomala del polietilene, la mobilizzazione delle componenti e quindi il deficit 
funzionale. L’uso del navigatore con o senza i software per il bilanciamento legamentoso 
permette di valutare in tempo reale e con accuratezza la geometria e la cinematica 
dell’impianto nonché l’entità del release necessario per ottenere una cinematica ottimale. 
Laskin ha dimostrato che chirurghi poco esperti avevano più malallineamenti ed instabilità dei 
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chirurghi esperti ma ha anche dimostrato che entrambi miglioravano in modo consistente i 
risultati medi della geometria dei loro impianti. 
 
MATERIALI E METODI 
 
Sulla base delle considerazioni espresse nell’introduzione l’Autore ha ritenuto interessante 
comparare i dati ottenuti dall’impianto di 38 protesi con l’ausilio della navigazione con un 
campione controllato di 13 protesi di ginocchio impiantati in tempi recenti dall’Autore stesso 
con la tecnica tradizionale. I dati presi in considerazione sono stati l’asse meccanico finale e 
le sue deviazioni, la presenza di slope femorale o tibiale > a 3°. Per quanto riguarda il gruppo 
di protesi eseguite con il navigatore sono stati estratti i dati dal software usato durante 
l’intervento. Al gruppo di 13 protesi impiantate con tecnica tradizionale è stata eseguita una 
radiografia di controllo degli arti inferiori in toto e su questa calcolati i dati relativi all’asse 
meccanico. Lo sloope è stato calcolato su apposite proiezioni laterali ma solo 11 esami sono 
stati giudicati idonei per fornire una valutazione attendibile. 
 
RISULTATI 
 
In tutti i casi operati con l’ausilio del navigatore l’asse meccanico è risultato perfettamente 
diritto (32) casi o con deviazione inferiore a 3° (5 casi 1°; 1 caso 2°). Nel campione di casi 
operati con tecnica tradizionale 4 casi risultavano con un asse meccanico perfetto (0°) mentre 
altri 5 avevano una deviazione inferiore a 3°. Gli altri casi lamentavano deviazioni di 4°, 5° 
(due casi) e 7°. Ancora più interessanti sono risultati i dati relativi all’allineamento di 
entrambe le componenti in proiezione laterale. Tutte le componenti femorali e tibiali di tutte 
le protesi impiantate con la tecnica computer assistita sono risultate impiantate entro 5° di 
scostamento dai valori ideali. Solo il 61% delle componenti tibiali ed il 63% di quelle 
femorali è risultata impiantata entro i 5° scostamento dall’asse ideale in proiezione laterale. Il 
modello sperimentale proposto non ha consentito ovviamente di comparare  valutazioni sulla 
stabilità dei due campioni di impianti. Va detto che in tutte le protesi navigate eccetto due si è 
ottenuta una stabilità in varo-valgo a ginocchio esteso contenuta non più di 4°. Un ulteriore 
parametro di valutazione della validità della tecnica navigata sarebbe stata la comparazione 
tra l’altezza media dell’inserto in polietilene dei due gruppi ma i dati del secondo gruppo sono 
risultati difficili da ottenere. L’interesse per tale dato nasce dal fatto che numerosi studi hanno 
già dimostrato come ad una minore altezza dell’inserto corrisponde una sua minore usura. Nel 
gruppo delle protesi computer-assistite è stato impiantato un inserto di altezza di 10 mm cioè 
il meno spesso in ben 34 casi su 38. In soli 3 casi si è ricorso ad un inserto di 12 mm ed in un 
caso ad un inserto di 14 mm. Ciò testimonia senz’altro la validità delle informazioni inviate 
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dal sistema computerizzato che ha consentito di ridurre allo stretto necessario il release ed a 
mantenere al minimo l’altezza dell’inserto di polietilene. 
 
DISCUSSIONE 
 
Lo studio dimostra che nelle mani dell’Autore la prima serie di impianti eseguiti con l’ausilio 
del navigatore ha consentito di migliorare in maniera molto sensibile la geometria degli 
impianti. E’ ovvio peraltro che qualunque chirurgo può ottenere casistiche di impianti di 
successo e di cospicua longevità anche mediante la tecnica tradizionale di impianto. E’ 
altrettanto vero però che ormai numerosissimi studi in letteratura provenienti anche dalla 
scuola di Glasgow evidenziano che la pratica della chirurgia protesica computer-assistita 
consente sia a chirurghi esperti ed ovviamente a quelli anche meno esperti di avere risultati 
omogenei nella fascia di sicurezza ( ± 3°) (Picard, 2007; Bathis, Sparmann, Jenny, Chauhan) e 
quindi di garantirsi una maggiore sopravvivenza degli impianti. L’uso dei sistemi computer-
assistiti inoltre consente di essere estremamente precisi negli impianti in condizioni estreme e 
nell’affrontare casi critici (scoliosi della tibia o del femore, deviazioni importanti della diafisi 
per esiti di osteotomie o per fratture viziosamente consolidate, canali larghi per osteoporosi, 
etc.) laddove i sistemi tradizionali di riferimento sono usati con estrema difficoltà ed 
imprecisione o addirittura non possono essere usati per niente. Va inoltre sottolineato con 
enfasi che la chirurgia computer-assistita ha dimostrato di poter abbattere l’incidenza delle 
complicanze più temute e relativamente più frequenti della chirurgia protesica del ginocchio 
cioè il sanguinamento con conseguente perdita ematica e le embolie polmonari. Solitamente, 
con le tecniche tradizionali, si cerca di limitare il sanguinamento del canale midollare violato 
dai sistemi di allineamento manuali mediante tappi di osso autologo e cera (2003) ma ciò 
nonostante i sanguinamenti sono sempre importanti. Con il sistema computer-assistito non si 
viola il canale midollare femorale e tibiale per cui il sanguinamento intra e perioperatorio 
diventa enormemente ridotto come già articoli su riviste autorevoli dimostrano (Kalairajak).  
L’altra complicanza estremamente temuta è l’insorgenza di embolie polmonari. Tale 
complicanza è dovuta con le tecniche tradizionali alla violazione del canale midollare 
femorale e tibiale dei sistemi di riferimento per il taglio. Questi infatti sono basati sulla 
infissione nel canale midollare di lunghe aste di acciaio che mobilizzano il tessuto midollare 
che si sa essere quello maggiormente capace di favorire la coagulazione trombotica del 
sangue. Questa connessione diretta è conosciuta da tempo (Caillouette 1998). La navigazione 
fa a meno delle aste nei canali midollari per cui l’incidenza di complicanze tromboemboliche 
è nettamente minore come già dimostrato da un articolo pubblicato sulla più prestigiosa rivista 
ortopedica mondiale il Journal of Bone  and Joint Surgery (Kalirajah, 2006). La navigazione è 
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ormai insostituibile per eseguire correttamente le osteotomie di ginocchio poiché è l’unico 
sistema capace di calcolare con accuratezza assoluta l’entità della correzione necessaria e di 
quella pratica durante lì intervento (Maurer, 2006). Viene ora anche usata per ottenere 
impianti ottimali delle protesi monocompartimentali di ginocchio (Jenny, 2006). Infine il 
sistema computer-assistito di navigazione viene usato sempre più di frequente per calcolare 
direzione e tensione dei legamenti crociati anteriori durante la loro ricostruzione (Ishibashi, 
2006). 
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SOMMARIO 
 
Nel lavoro viene presentato un nuovo dispositivo di distrazione articolare e fissazione esterna 
(DAD). Vengono illustrati nell'ordine: l'idea innovativa, la concezione, la realizzazione, 
l'utilizzo sperimentale, il brevetto conseguito nel 2008 
 
INTRODUZIONE 
 
Il “Distrattore articolare dinamico” (DAD) è un dispositivo utilizzabile in Chirurgia della 
Mano per il trattamento della rigidità articolare di non facile risoluzione, secondaria ai 
traumatismi complessi delle articolazioni interfalangee (fratture, subamputazioni, 
amputazioni, traumi da schiacciamento).   
Il DAD ha l’obiettivo di promuovere una distrazione della rima articolare, consentire la 
mobilizzazione attiva e passiva dei segmenti ossei coinvolti, determinando un modellamento 
della rima articolare danneggiata 
 
MATERIALI E METODI   
Nello studio sono stati presi in esame 19 pazienti,16 uomini e 3 donne di età compresa tra i 16 
ed i 55 anni, trattati presso la nostra Unità Operativa per fratture digitali complesse dal 
gennaio 2007 al maggio 2008. In 13 casi il dispositivo è stato usato per la riparazione di 
fratture articolari complesse, 9 dell'IPP, 4 dell'IPD, in 3 casi il dispositivo è stato usato per la 
correzione di una clinodattilia post traumatica ed in 3 casi per il trattamento di fratture 
falangee pluriframmentarie. Il dispositivo è stato usato in urgenza in 9 casi ed in elezione in 
10 casi. I tempi del trattamento sono stati compresi tra le 4 e le 8 settimane. Per valutare i 
risultati sono stati presi in considerazione i ranges articolari pre e post trattamento. In tutti i 
casi trattati ci si è avvalsi della collaborazione dei fisioterapisti. 
 
RISULTATI E DISCUSSIONE 
In 17 casi trattati non si è verificata alcuna complicanza, in 1 caso si è avuta un'infezione 
precoce (paziente immunodepresso) che ha portato alla rimozione del dispositivo, in 1 caso di 
correzione di clinodattilia si è proceduto a rimuovere anticipatamente il dispositivo poichè il 
paziente ha subito un nuovo trauma da schiacciamento del dito trattato (senza peraltro 
inficiare il risultato finale). Nessuno dei pazienti ha richiesto la rimozione anticipata del 
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dispositivo. I risultati conseguiti ed evidenziabili dal punto di vista radiologico e clinico-
funzionale sono stati i seguenti: 5 discreti, 8 buoni, 5 molto buoni. In tutti i casi trattati si è 
riusciti ad evitare un'artrodesi dell'IPP. Ed in nessun caso trattato si è avuta pseudoartrosi o 
deficit di consolidazione. 
Le fratture digitali complesse, specie quelle in cui sono coinvolte le articolazioni, sono delle 
lesioni estremamente difficili da trattare. In alcuni casi la ricostruzione autologa o protesica 
può ripristinare una certa funzionalità, in altri casi l'artrodesi si rende inevitabile. Il 
trattamento mediante dispositivi di fissazione esterna e/o distrazione articolare può 
rappresentare una valida alternativa 
 
CONCLUSIONI 
Rispetto agli altri dispositivi presenti in commercio, il nostro DAD presenta numerosi 
vantaggi: basso costo, impiego polivalente (sia nella fissazione esterna che nella distrazione 
articolare dinamica che nella distrazione ossea), dimensioni estremamente ridotte per un 
miglior confort del paziente, distrazione totalmente regolabile ed indipendente dei due bracci. 
L'unico limite, a nostro giudizio, è rappresentato dal fatto che non è utilizzabile nelle fratture 
delle articolazioni metacarpo-falangee. 
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SOMMARIO 
 
Le fratture della parte prossimale dell’omero sono le più frequenti di questo segmento osseo 
con un rapporto maschio/femmina di 1/3. Negli anziani oltre i 65 anni di età, la frequenza di 
tale lesione tende ad aumentare raggiungendo un’incidenza del 65% e rappresentando la 
terza lesione ossea più frequente solo dopo la frattura dell’anca e del polso.  La causa 
principale di questa alta incidenza è l’osteoporosi senile [1-2]. L’evento responsabile della 
frattura della testa dell’omero è quasi sempre una caduta sull’arto superiore atteggiato in 
estensione a seguito di un trauma ad alta energia [3]; negli anziani è sufficiente un trauma a 
bassa energia per avere una lesione pluriframmentaria, per la scarsa qualità ossea. Col 
presente lavoro vogliamo analizzare i vantaggi e gli svantaggi, riscontrati nella nostra 
casistica, connessi all’uso della placca o del chiodo endomidollare come mezzi di sintesi per 
le fratture della testa dell’omero. Entrambe le tecniche danno più stabilità rispetto alla sintesi 
percutanea a cielo chiuso  con fili di k., che seppur avendo vantaggi biologici quali la mini 
invasività non sempre assicurano una sintesi stabile [4]; inoltre i risultati clinici non sempre 
sono buoni [5-6].  
 
MATERIALI E METODI 
 
Abbiamo analizzato 164 pazienti affetti da frattura prossimale dell’omero trattati 
chirurgicamente dal 2004 al 2008, di questi 32 erano maschi e 134 femmine. Tutte le fratture 
sono state catalogate secondo la classificazione di Neer. Nel presente lavoro abbiamo preso in 
esame solo le fratture a tre frammenti secondo la classificazione di Neer, restringendo così la 
nostra casistica di studio a solo 27 pazienti (9 maschi / 18 femmine). L’età media dei 27 
pazienti è di 54.3 anni (21 aa. - 77 aa.).  
Tutti i pazienti sono stati sottoposti ad esami Radiografici secondo la serie traumatica nelle tre 
proiezioni previste per il pre e post intervento. Uno studio TAC, con ricostruzione 2D e 3D, 
della porzione prossimale dell’omero è stata usata per tutti i casi al fine di identificare lo 
spostamento dei frammenti e la “personalità” intrinseca della frattura.  
Tutte le fratture sono state ridotte e sintetizzate attraverso la via chirurgica trasdeltoidea o 
deltoideo-pettorale.  
La sintesi con chiodo endomidollare bloccato è stata scelta in 17 pazienti, mentre la placca 
con viti a stabilità angolare è stata usata in 10 pazienti.  
Tutti i pazienti sono stati sottoposti a controlli clinici e radiografici programmati nel tempo 
fino a raggiungere un follow-up medio di 12 mesi. 
 
IX Giornata di Studio INGEGNERIA BIOMEDICA: progettazione dei materiali protesici ed aspetti clinico – 
applicativi Messina, 3-07-2009. Edizioni: Dip. di Chim. Ind. e Ing. dei Materiali, ISBN: 978-88-96398-08-1. 
 35
 
RISULTATI 
 
Tutte le fratture sono giunte a guarigione, tranne 2 che sono  andate in pseudoartrosi, 
rispettivamente 1  caso trattato con chiodo e 1  con placca. Le  complicanze  che abbiamo 
riscontrato  sono il malposizionamento  del mezzo di sintesi in tre casi, più frequente per  il 
chiodo; la  mancata  riduzione della frattura  in 2 casi sintetizzati col chiodo e  in 1 solo con  
la placca; l’infezione è stata più frequente nei  pazienti trattati con  placca e si  sono 
riscontrate in tutto  5  viziose  consolidazioni, 3 per il chiodo e 2 per la placca. 
  
COMPLICANZE Chiodo Endomidollare bloccato 
 # 17 pz./27pz. 
Placca a stabilità angolare
#10 pz./27pz. 
Malposizionamento 2 1 
Mancata riduzione 2 1 
Viziosa 
consolidazione 
3 2 
Pseudoartrosi 1 1 
Infezione 1 2 
 
Tutti i pazienti sono stati sottoposti a test atti a valutare il dolore post intervento attenendoci 
alla scala di VAS. Qui di seguito vengono riportati i valori medi riscontrati ai controlli clinici 
di tutti i pazienti del nostro gruppo di studio.  
E’ evidente che valori più alti di dolore sono stati avvertiti dai pazienti sottoposti alla via 
chirurgica deltoideo-pettorale necessaria per  sintetizzare la frattura con la placca a stabilità 
angolare. Il grosso vantaggio della sintesi con chiodo endomidollare, rispetto a quella con 
placca e viti, è quello di prevedere una tecnica mini invasiva che riduce, anche se non di 
molto, il dolore avvertito dal paziente.   
Ad ogni controllo clinico è stato anche valutato in ogni paziente l’escursione articolare in 
flessione, abduzione, rotazione esterna, rotazione interna ed estensione  della spalla in esame 
espresso in gradi. 
 
ROM   Spalla Chiodo endomidollare 
bloccato  # 17 pz. 
Placca a stabilità angolare  
#10 pz. 
Flessione 
Abduzione 
Rotazione Interna 
Rotazione Esterna 
Estensione 
165° 
155° 
90° 
60° 
45° 
170° 
145° 
90° 
60° 
45° 
 
I valori del Rom, riportati nella tabella sovrastante, evidenziano una escursione articolare 
appena migliore in estensione per i pazienti trattati con la placca; tale risultato è da attribuire 
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sicuramente all’anatomica riduzione della frattura. Tuttavia  la sintesi della frattura con placca 
e viti conferisce una riduzione, seppur di pochi gradi, dell’abduzione della spalla rispetto ai 
pazienti trattati con chiodo endomidollare, da imputare a possibili  fenomeni di “impigment” 
della stessa placca contro l’acromion. 
 
DISCUSSIONE  
 
Tutte le fratture della parte prossimale dell’omero sono state da noi catalogate attenendoci alla 
classificazione di Neer. Tale classificazione si basa sull’anatomia della parte prossimale 
dell’omero, composta da quattro parti: la testa, la grande tuberosità, la piccola tuberosità e la 
diafisi prossimale [7]. Secondo tale classificazione un frammento è da considerarsi scomposto 
se si discosta dal segmento adiacente per più di un centimetro o se è angolato per più di 45° 
[8].  
In presenza di una frattura a tre o a quattro frammenti si ha ovviamente un’alterazione 
irreversibile della congruità dell’articolazione gleno-omerale. Inoltre nelle lesioni a tre e ancor 
più in quelle a quattro frammenti si verifica una  probabile interruzione di gran parte 
dell’apporto ematico  alla testa omerale a causa di lesioni del ramo dell’arteria circonflessa 
omerale anteriore [9]. Le fratture a quattro frammenti sono quelle con un’incidenza maggiore 
di necrosi avascolare della testa dell’omero [10].  
Quindi, secondo tale classificazione, le fratture a tre o quattro frammenti sono le lesioni più 
gravi dell’epifisi prossimale dell’omero. Il numero dei frammenti e la scomposizione di essi 
rappresentano il principio cardine sull’orientamento del trattamento più idoneo [11].  
Anche la qualità ossea è un fattore determinante sulla scelta del trattamento oltre che le 
condizioni generali cliniche del paziente.  
Lo scopo del trattamento, in accordo con quanto presente in letteratura internazionale [11-12-
13-14-15-16], è stato quello di ottenere una ricostruzione anatomica della superficie articolare 
e mantenerla con una sintesi stabile al fine di permettere una precoce mobilizzazione del 
cingolo scapolo-omerale per una corretta riabilitazione funzionale dell’arto interessato.  
Per le fratture a 2 frammenti [11-12] stabili o instabili in pazienti anziani con osso 
osteoporotico, senza interessamento della diafisi, l’orientamento va verso il trattamento 
incruento.  
Nel caso di fratture a 2 frammenti instabili in presenza di tessuto osseo non osteoporotico, il 
trattamento è chirurgico: se la frattura è limitata alla sola testa omerale abbiamo usato 
solitamente come mezzo di sintesi la placca e viti , riservando la sintesi a minima con fili di k 
solo ai paziente clinicamente non idonei a subire un intervento piuttosto impegnativo; se la 
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frattura interessa anche la metafisi prossimale ci siamo orientati verso il chiodo 
endomidollare. Tuttavia, la sola sintesi verticale con fili di K. o chiodi di Rush , in pazienti 
con osso di qualità mediocre e in quelli con fratture a tre o quattro frammenti, non è più 
considerata adeguata tanto da non ritenerla più utile per il trattamento di questo tipo di fratture 
[21]. 
Per le fratture a tre o quattro frammenti le linee guida che ci siamo imposti sono più 
complesse [13-14]; il trattamento incruento è stato riservato ai soli pazienti anziani in cattive 
condizioni cliniche e/o con qualità ossea scadente in presenza di fratture impattate in valgo 
con minima scomposizione dei frammenti e integrità della grande tuberosità [15-16]. Il 
trattamento chirurgico di riduzione e sintesi è stato riservato a tutte le altre fratture a tre o 
quattro frammenti scomposte, impattate in valgo o meno, e instabili. In pazienti clinicamente 
instabili ci siamo limitati a sintetizzare tali fratture per via percutanea con fili di k, ma in 
pazienti che godevano di buona salute la nostra scelta è stata sempre indirizzata verso la 
placca e viti a stabilità angolare che ci ha garantito sempre una buona tenuta della riduzione 
anche in presenza di osso molto osteoporotico [17].  
La sintesi con chiodo è stata attuata solo in poche fratture a tre frammenti con coinvolgimento 
della diafisi e in nessun caso di frattura a quattro frammenti.  
La sostituzione protesica da noi  non è mai stata utilizzata come primo approccio alla frattura 
anche se a quattro frammenti e in presenza di osso osteoporotico. Inoltre, tutte le volte che 
abbiamo ridotto e sintetizzato a cielo aperto per via deltoideo-pettorale la frattura, abbiamo 
anche eseguito quando possible  l’eventuale sutura o ricostruzione della cuffia dei ruotatori.  
I mezzi di sintesi utilizzati per il trattamento delle fratture prossimali, quali chiodo 
endomidollare e placche e viti a stabilità angolare e non, sono ormai da tempo  oggetto di 
diversi studi biomeccanici internazionali [18-19].  
Sono stati create in laboratorio modelli sperimentali di fratture dell’epifisi prossimale 
dell’omero sintetizzate con chiodo endomidollare o con placche e viti a stabilità angolare 
(placche AO 95° e placche AO Philos 130°) o placche e viti senza stabilità angolare (placca 
AO a T) con lo scopo di testare la tenuta di questi mezzi di sintesi sottoposti a carichi 
dinamici assiali e forze di torsione.  
I risultati sembrano essere a favore del chiodo; tra le placche e viti quelle AO a 95° con viti a 
stabilità angolare o AO a T con viti risultano più resistenti ai carichi di torsione e ai carichi 
assiali rispetto alla placca Philos 130°. Quest’ultima però grazie al maggiore angolo che si 
viene a creare tra le viti prossimali e l’asse della placca può essere applicata più distalmente 
eliminando del tutto gli eventuali fenomeni di impingement [20].    
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Ma tali lavori dimostrano solo la buona affidabilità del mezzo di sintesi in fratture composte 
non articolari e non sono indicazione assoluta di scelta di un mezzo di sintesi rispetto all’altro, 
ricordando che tale decisione spetta al chirurgo in funzione di tutti i parametri radiografici e 
biologici relativi alla frattura da trattare come già descritto in precedenza. È proprio dalla 
capacità del chirurgo di analizzare il tipo di frattura e di conosce tutte le tecniche e tutti i 
mezzi di sintesi che dipende l’esito della frattura da trattare.  
 
CONCLUSIONI 
 
Con questo lavoro si vuole evidenziare come sia importante stabilire la scelta del mezzo di 
sintesi (placca vs. chiodo): tale scelta  deve essere condizionata dal tipo di frattura e dalla 
qualità dell’osso al fine di poter sfruttare a pieno i vantaggi delle due tecniche di sintesi. 
Dall’analisi dei risultati ottenuti dalla nostra casistica si avvalora la validità della tecnica di 
riduzione a cielo aperto e la sintesi della frattura con placche a stabilità angolare solo nelle 
fratture severamente scomposte o impattate  a tre o più frammenti. Purtroppo la tecnica è 
abbastanza invasiva ma ha il vantaggio di assicurare una buona sintesi e una forte tenuta, 
anche in presenza di tessuto osseo osteoporotico, grazie alle viti bloccate sulla stessa placca. Il 
chiodo endomidollare è risultato assai utile nelle fratture della testa dell’omero in assenza di 
comminuzione epifisaria e/o con estensione diafisaria della linea di frattura, avendo il 
vantaggio di essere una tecnica minima invasiva.  
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SOMMARIO 
 
La spasticità è un disagio fisico prodotto da contratture muscolari persistenti ed intense e 
sembra originata da lesioni cerebrali o del midollo spinale. Sembra che l’intensità delle 
contratture dipenda da elementi fisici e/o psichici e la conoscenza della intensità delle forze 
di contrazione muscolare potrebbe aiutare a formulare terapie di riduzione del disagio e di 
monitoraggio della loro efficacia. 
Ancora oggi la misura del grado di spasticità risulta essere abbastanza complicata ed ancora 
affidata alla valutazione, inevitabilmente soggettiva, del medico. Con questo lavoro gli autori 
propongono una soluzione ed un dispositivo, per la misura dei valori di spasticità, in grado di 
fornirne valori assoluti ed obiettivi. 
 
1.Introduzione 
L’approccio progettuale è diretto alla misura della spasticità che contrae i muscoli 
dell’avambraccio che controllano l’articolazione della mano e delle dita. Si basa sulla 
circostanza che se più forze (o più momenti) agiscono insieme senza produrre accelerazioni ( 
o accelerazioni angolari ), la loro risultante è nulla. Cioè: se su un filo agiscono forze 
antagoniste ed ogni punto del filo si muove con velocità costante, le due forze sono opposte 
ma hanno la stessa intensità. Quindi, se si esercita su uno o più dita una forza antagonista a 
quella spastica, in modo che l’apertura del dito o della mano avvenga con velocità costante, la 
misura della forza antagonista fornisce quella della spastica. Lo strumento che abbiamo 
progettato e realizzato fornisce proprio la misura di questa forza in funzione del grado di 
apertura della mano o delle singole dita in maniera da poter rappresentare graficamente 
l’andamento del tono muscolare in funzione dell’apertura dell’arto.   
Per quanto riguarda la misura della posizione angolare si è usato un opportuno sensore, 
calettato sull’asse della puleggia.  
Sappiamo che in una puleggia che ruota a velocità angolare costante o a riposo, la coppia 
sull’asse ( P · b in figura 1) deve essere uguale al momento della forza esercitata sulla fune.  
Cioè P·b = M·g.·R. 
Da questa semplice osservazione si intuisce come dalla misura della coppia esercitata 
sull’asse della puleggia è possibile risalire alla forza resistente.  
Resta da capire come poter realizzare un trasduttore di coppia. 
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Fig 1-Sistema fune puleggia 
 
Per la sua realizzazione si è pensato di usare un motore elettrico alimentato in corrente 
continua ( con flusso magnetico di eccitazione costante ) in modo da poter sfruttare la legge di 
proporzionalità diretta che lega la corrente di armatura e la coppia generata . 
 
2. Materiali e Metodi   
 
In un motore elettrico in corrente continua, i vari elementi circuitali possono essere 
rappresentati come in figura 2 
 
Fig. 2 - Circuito di armatura di una macchina in corrente continua 
 
 
dove  Eg rappresenta la f.e.m. sul rotore indotta dal flusso di statore ed è : 
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Essendo ω la velocità angolare di rotazione del motore e Ke  la “ Costante di tensione “ .  La 
corrente di armatura, Ia,  è fornita dalla relazione :   
 
La conseguente coppia motrice, Cm, sarà proporzionale ad essa  
:  
Essendo ancora Kt  la “ costante di coppia “ che dipende dai parametri costruttivi del motore e 
che conviene determinare per taratura . Se si usa un motore in corrente continua a magneti 
permanenti, come è stato fatto per il presente lavoro, e si misurano tutte le grandezze nel 
sistema di unità di misura Internazionale SI, risulta Ke = Kt  
Il motore in questo caso viene utilizzato per generare una coppia sull’asse e, quindi, una 
tensione su una fune connessa al guanto, in maniera da aprire la mano del paziente. La 
tensione di alimentazione è regolata in modo che la velocità di avanzamento dei punti della 
fune rimanga costante. Questo aspetto dell’hardware è stato realizzato con l’uso di tecniche di 
controllo PWM tramite un ponte H disponibile in commercio; in questo caso il VNH3SP30 
della ST Microelectronics.  
Dalla misura della corrente di alimentazione del motore è possibile risalire alla coppia e 
quindi alla forza necessaria per l’apertura dell’arto. Il circuito di condizionamento del 
trasduttore di corrente è il seguente: 
 
Fig.3 - Circuito di condizionamento del trasduttore di coppia 
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In questo caso la misura della corrente di alimentazione viene realizzata tramite una resistenza 
di sensing  da 0,1Ω e 4.5W posta in serie al circuito di armatura del motore elettrico in 
corrente continua. 
Il valore della grandezza ( tensione elettrica ) che misura l’entità dell’apertura della mano, 
istante per istante, viene rilevata da un potenziometro posizionato sull’albero motore, che è 
anche asse della puleggia collegata alla mano. 
La configurazione circuitale adottata è quella di figura 4 
 
 
Fig.4 - Circuito di condizionamento trasduttore di posizione 
 
Il potenziometro utilizzato da 500Ω a dieci giri, quindi per ogni giro compiuto dalla carrucola 
la resistenza varia di 50Ω. 
Il diametro della carrucola è  10 cm quindi tutta  la circonferenza misura  31,4 cm. 
 
cmVposcmvolt 1:4,31:5,0 =  
 
mV
cm
cmvoltVPos 164,31
15,0 ==  
 
Per ogni centimetro di trascinamento della fune, e quindi di arco descritto dalla puleggia, la 
tensione in uscita dal trimmer varia di 16 mV. 
Di norma si consegue l’apertura completa della mano di un paziente adulto trascinando la 
fune di circa 8 cm. 
All’interno del software è stato previsto un selettore che permette di impostare l’apertura delle 
dita fino a 10 cm di escursione massima. 
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Il dispositivo viene pilotato da un PC mediante l’interfaccia parallela. 
La strumentazione che è stata realizzata è mostrata in figura 5. 
La misura si effettua bloccando il polso su un piano per poi inserire un particolare guanto alle 
dita del paziente. 
Il guanto è collegato mediante una fune non elastica ad  una puleggia azionata da  un motore 
elettrico, il quale fornisce la coppia necessaria all’apertura della mano a velocità controllata e 
costante e, poiché l’assorbimento di corrente è direttamente associato ad essa, ne fornisce il 
valore agendo da  trasduttore di coppia. 
 
 
Fig.5 - Immagine del dispositivo durante la misura 
L’andamento della misura può essere seguito tracciando un grafico che rappresenti la forza in 
funzione della distanza di cui è stata trascinata la fune, che è anche una misura dell’entità 
dell’apertura della mano e quindi dell’angolo di apertura. 
Forza resistente e angolo di apertura sono le coordinate della curva che ci interessa e devono 
essere acquisite nello stesso istante. 
Il software è stato sviluppato in Visual Basic ed è usato per pilotare il dispositivo e per 
acquisire i dati per ogni rielaborazione successiva 
IX Giornata di Studio INGEGNERIA BIOMEDICA: progettazione dei materiali protesici ed aspetti clinico – 
applicativi Messina, 3-07-2009. Edizioni: Dip. di Chim. Ind. e Ing. dei Materiali, ISBN: 978-88-96398-08-1. 
 45
 
Fig.6 - Interfaccia grafica 
In figura 6 è mostrata l’interfaccia grafica, con la quale lo strumento realizzato può 
colloquiare con un PC. Nella parte destra, in alto, sono state previste della caselle testo dove è 
possibile inserire i dati del paziente. La misura inizia premendo il pulsante “START” e si 
ferma quando è stata raggiunta la distanza impostata tramite il selettore visibile in basso ( 
cursore DISTANZA ). 
Le prove sperimentali hanno mostrato che un andamento tipico di F  in funzione dell’apertura 
della mano, ha andamento lineare. E’ stata quindi prevista la possibilità di eseguire il calcolo 
dei parametri  premendo il pulsante “CALCOLA” che esegue una regressione lineare sui dati 
acquisiti. 
 
3. Risultati e Discussione 
 
Il dispositivo è stato sottoposto a sperimentazione clinica. Si sono riscontrati inconvenienti e 
problematiche nella misura dovuti alla posizione dell’arto del paziente spastico. Importante si 
è rivelato il problema della postura richiedendo alla macchina di essere adeguata a posture 
differenti della mano e del polso. Si è cercato di posizionare l’avambraccio sul supporto in 
modo da evitare il suo trascinamento e da rendere le misure indipendenti dalla postura. In 
questo modo misure differenti dovrebbero essere obiettive  e ripetibili e utili al confronto 
temporale con i dati pregressi di pazienti in terapia.  
I dati preliminari, in forma di grafici, sono stati inseriti in questo lavoro perché ritenuti ottimi 
indicatori per la prosecuzione della sperimentazione clinica. Essi forniscono inoltre un 
ragionevole stimolo ad ulteriori approfondimenti. 
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I grafici che seguono sono il risultato delle misure effettuate su pazienti affetti da spasticità e 
non ancora sottoposti a trattamenti con tossina botulinica. 
 
 
Fig.7 - Grafico dei dati relativi ad un paziente affetto da spasticità. Si nota il tipico andamento “della 
ruota dentata” 
 
4. Conclusioni 
 
E’ da notare in figura 7 l’andamento tipico detto “ della ruota dentata “, dovuto alla brusca 
caduta della forza di trascinamento in corrispondenza degli scatti di apertura delle singole 
articolazioni interessate ( quelle delle falangi in questo caso). 
 
 
Va inoltre osservata la tendenza, in quasi tutti i pazienti, a vedere ridotta la resistenza spastica 
in funzione del numero di episodi successivi di apertura e chiusura delle mani. 
La questione non è sconosciuta agli specialisti del settore; sia pure in maniera qualitativa.  
Sembra che la proprietà possa essere mantenuta per un certo tempo e che possa ricrearsi se 
risollecitata. Questa circostanza potrà essere chiarita dopo adeguata sperimentazione clinica 
attualmente in corso. 
Non è da escludere, come conseguenza, che lo stesso strumento opportunamente 
dimensionato possa agire come terapeuta, controllato da un computer, in grado di attenuare i 
disagi dovuti alla spasticità. 
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RILASSAMENTO DEL MUSCOLO SPASTICO
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Fig. 8 – Rappresentazione del coefficiente angolare della retta di regressione lineare in funzione del 
numero di episodi di apertura e chiusura della mano 
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SOMMARIO  
 
Si presenta la progettazione, simulazione in regime statico, realizzazione e calibrazione di un 
flussimetro innovativo, destinato alla ventilazione artificiale, in particolare neonatale, il cui 
principio di funzionamento è basato sulle deformazioni di una fibra ottica soggetta al carico 
pressorio generato dal flusso di gas che si intende misurare. 
Il flussimetro è costituito da una fibra ottica, incastrata ad un estremo nella parete interna di 
un condotto cilindrico, in cui viene condotta la radiazione elettromagnetica prodotta da un 
LED. L’estremo libero della fibra, spostandosi per il carico imposto dal flusso di gas, 
proietta la radiazione elettromagnetica su un fototransistor che la trasduce in variazione di 
corrente. L’angolo di incidenza della radiazione elettromagnetica sul fototransistor 
determina la risposta in corrente. 
Le simulazioni sono state effettuate nel range di portata 0÷20 L·min-1 per fibre con diverse 
caratteristiche geometriche (diametri del core pari a 400 μm e 125 μm) e per le medesime 
collegate ad una lastra di materiale (teflon, polietilene, elastomero) con modulo di Young di 
valore inferiore a quello della fibra ottica (Efibra≈2 GPa; Emateriali≈10-2÷10-1 GPa) per 
aumentare il valore delle deformazioni: dalle simulazioni si è analizzata la risposta del 
fototransistor in regime statico in funzione del flusso e la sensibilità del sensore al fine di 
ottimizzare i parametri geometrici della configurazione. 
Si è poi realizzato un prototipo del sensore ed allestito un setup sperimentale costituito da un 
controllore di portata dell’aria nel range di misura con accuratezza pari a 0.2 % del valore 
impostato. L’offset del sensore è pari a 14.5 mA. Le prove sperimentali, hanno mostrato che il 
sensore costituito da fibra ottica con core di diametro 400 μm non è in grado di discriminare 
flussi inferiori a 5 L·min-1. Collegando la fibra ad una lastra in PVC si è realizzato un 
sensore con risposta non lineare, e con una sensibilità pari a 0.5 mA⋅L-1⋅min nel range 0÷1 
L·min-1 mentre manifesta sensibilità molto modeste nel range 2÷10 L·min-1. 
 
INTRODUZIONE  
 
I neonati e in particolare i nati prematuri, non avendo un sistema respiratorio completamente 
sviluppato, spesso hanno la necessità di essere ventilati artificialmente al fine di mantenere un 
sufficiente scambio gassoso polmonare (sufficiente rimozione della CO2 e sufficiente 
ossigenazione) riducendo il lavoro polmonare. Per realizzare la ventilazione artificiale è 
necessario che il ventilatore polmonare sia equipaggiato con uno o più sensori di portata di 
gas.  Insufflare un volume corrente (tidal volume) non ottimale può causare danni al sistema 
respiratorio del paziente: insufflando un volume corrente troppo basso si ha ipoventilazione e 
quindi ipossia, insufflando un volume corrente troppo elevato si possono causare barotraumi o 
volutraumi. La valutazione del volume insufflato si effettua integrando nel tempo il segnale 
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che rappresenta il flusso insufflato al paziente e quindi è essenziale la presenza di sensori di 
flusso accurati e con rapida risposta: un errore inferiore al 3 % del valore misurato è 
raccomandato dall’American Thoracic Society. Visto il campo applicativo è importante che i 
sensori abbiano una sensibilità tale da permettere la misura di portate volumetriche inferiori a 
1 L·min-1, spesso utilizzate in ventilazione neonatale. 
Da qualche decennio le case costruttrici di apparecchiature elettromedicali sviluppano 
ventilatori per specifico uso neonatale. Tali investimenti hanno garantito un aumento continuo 
dei tassi di sopravvivenza dei neonati pretermine.  
Nel campo della ventilazione polmonare neonatale vengono tipicamente utilizzati alcune 
tipologie di sensori di portata flussimetri a orifizio; flussimetri ultrasonici a tempo di volo, 
anemometri a filo caldo; flussimetri a resistenza lineare o a flusso laminare (pneumotacografi 
di Fleisch e a schermo).  
In questo lavoro si è voluta sperimentare l’ipotesi di un sensore a fibre ottiche, che a tal fine è 
stato progettato, ne è stata modellizata la risposta, è realizzato e calibrato. Le fibre ottiche, 
infatti, potendo essere di dimensioni ridotte hanno la capacità di fornire una risposta rapida, 
un ridotto ingombro, e, in dipendenza dal disegno del sensore, produrre una ridotta perdita di 
carico. 
 Le fibre ottiche sono state utilizzate per la prima volta in campo medico per applicazioni 
endoscopiche negli anni ’60 mentre sono più recenti le applicazioni per la realizzazione di 
sensori chimici, di pressione, di temperatura e di flusso in campo biomedicale. 
In letteratura sono presenti diversi studi su flussimetri in fibra ottica la maggior parte dei 
quali, si basa su un principio di funzionamento che utilizza reticoli di Bragg, per i quali le 
fibre ottiche assolvono alla funzione di estensimetri. 
I vantaggi nel realizzare un sensore che si basa sull’utilizzo di fibre ottiche sono numerosi ma 
principalmente: le dimensioni ridotte; ampia banda passante, importante per il campo di 
interesse; immunità da interferenze elettromagnetiche; bassa sensibilità a variazioni di 
temperatura; perdite di carico contenute; impiego di materiali inerti e termicamente stabili 
(vetro e particolari polimeri) che li rendono interessanti sul piano della biocompatibilità. 
 
MATERIALI E METODI 
 
Il funzionamento del sensore si basa sulle deformazioni di una fibra ottica sottoposta ad un 
carico di pressione non uniforme, dovuto al flusso d’aria che interessa il circuito paziente e 
che la investe. La fibra ottica è vincolata tramite incastro alla parete interna di un 
alloggiamento cilindrico ed alle due estremità presenta un fotoemettitore ed un fotorilevatore, 
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rispettivamente dal lato dell’incastro e dal lato dell’estremo libero. In condizioni di flusso 
nullo, la fibra è in posizione perpendicolare sia rispetto all’incastro sia rispetto al foto 
rilevatore, e la radiazione elettromagnetica emessa dal fotoemettitore e convogliata nella fibra 
colpisce il fotodetettore perpendicolarmente alla sua superficie sensibile. Quando nel condotto 
è presente un flusso non nullo, la fibra si deforma e la radiazione elettromagnetica non 
colpisce perpendicolarmente il fotoricevitore causando una variazione dell’uscita elettrica 
dello stesso che diviene una misura indiretta del flusso.  
Quando nel condotto è presente un flusso non nullo (fig. 1) sulla fibra agisce una pressione 
pari a. 
     ( ) ( )rρvC
2
1rP zD=            
 1 
dove: 
CD è una costante adimensionale che si calcola empiricamente; 
r è la coordinata libera con origine in corrispondenza dell’asse del condotto e perpendicolare 
ad esso [m]; 
ρ è la densità del fluido che investe la fibra [kg·m-3]; 
vz(r) è la velocità del fluido lungo l’asse del condotto [m/s].  
 
Fig. 1. Rappresentazione della fibra investita dal flusso 
Nella trattazione che segue sono state adottate le seguenti semplificazioni: 
− CD è stato considerato costante su tutto il range; 
− la freccia f, indicata in fig. 1, è stata considerata trascurabile rispetto all’angolo di 
incidenza della radiazione elettromagnetica. 
Per definire il profilo di velocità si valuta il numero di Reynolds: 
μ
ρ= dvRe  
considerando: 
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ρ, densità dell’aria, pari a 1.29 kg·m-3; 
μ, viscosità dell’aria a 37 °C, pari a 1.93×10-5 Pa·s; 
d=2R, il diametro dell’alloggiamento cilindrico in cui è posta la fibra ottica, di valore 2 cm; 
v  la velocità media lungo l’asse del condotto. Si ha v =Q/S dove Q è la portata volumetrica 
del gas all’interno del condotto, S=π·R2 è la sezione dell’alloggiamento cilindrico. Per 
esprimere vz(r) si valuta se il moto all’interno dell’alloggiamento cilindrico sia laminare: 
considerando il campo applicativo Q<20 L·min-1, in corrispondenza al valore massimo di 
portata si ottiene Re≈1400 e quindi il moto è con certa approssimazione laminare. 
Considerando valida tale ipotesi si ha quindi per vz(r) la seguente espressione: 
( ) ( )⎥⎦⎤⎢⎣⎡ −π= 224z rRRQ2rv     
 2 
sostituendo l’eq 2 nella 1 si ottiene: 
            ( ) ( )2244 rRrRcrP −+=                
 3 
dove 82
2
D
R
QC2
c π
ρ=  
Schematizzando la fibra come una trave geometrica di sezione quadrata di lato “a” si ottiene 
la seguente espressione per il carico distribuito su tutta la sezione della fibra (fig. 1): 
( ) ( ) ( )2244 RrrRcarParp −+⋅=⋅=     
 4 
Per ottenere l’andamento della deformazione della fibra soggetta al carico p(r) si utilizza la 
relazione che descrive il comportamento di travi presso-inflesse: 
( ) ( )r''EIwrM −=      
 5 
dove: 
M(r) è il momento flettente che causa la deformazione della fibra; 
E è il modulo di Young (Efibra≈2 GPa); 
I è il momento di inerzia (Ifibra≈ 10-15 m4); 
w"(r) è la derivata seconda dello spostamento lungo r. 
Sotto l’ipotesi di piccoli spostamenti w"=-χ  dove χ rappresenta la curvatura flessionale della 
trave. 
M(r) si ottiene dalle equazioni indefinite della trave che nel caso in esame sono: 
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( )⎪⎪
⎪
⎩
⎪⎪
⎪
⎨
⎧
−=
=
=
rp
dr
dT
T
dr
dM
0
dr
dN
 con le condizioni al contorno:
( )
( )
( )⎪⎩
⎪⎨
⎧
==
==
==
00rM
00rT
00rN
   6 
dove:  
N è lo sforzo normale; 
T è lo sforzo di taglio. 
Dall’eq. 6 si ottiene la seguente espressione per M(r): 
( ) ⎟⎟⎠
⎞
⎜⎜⎝
⎛ −+⋅−=
3
rR
15
rrR
2
carM
426
24     
 7 
Sostituendo l’eq. 7 nell’eq. 5 e considerando le condizioni al contorno imposte dall’incastro: 
w(R)=0; w’(R)=0 si ottiene: 
( ) ⎟⎟⎠
⎞
⎜⎜⎝
⎛ ++−+= BAr
90
rR
840
r
12
rRkrw
62844
   8 
dove: 7R
105
29A −= ;  8R
2520
511B = ;  
EI2
cak ⋅= . 
L’angolo formato dall’estremo libero della fibra con la normale all’asse dell’alloggiamento 
cilindrico può essere espresso dalla seguente relazione (sotto l’ipotesi di angoli piccoli): 
( ) ⎟⎟⎠
⎞
⎜⎜⎝
⎛ −−+⋅π⋅⋅
⋅⋅ρ⋅−=θ≈θ
105
R29
15
rR
105
r
3
rR
RIE
QCa
tg
752734
82
2
D   9 
.  
Fig. 2. Andamento dell’angolo formato tra l’estremo libero della fibra e la normale all’asse 
dell’alloggiamento cilindrico in funzione della lunghezza della fibra per diversi flussi per la fibra di 
diametro 4.9·10-4 m. 
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Sono state effettuate delle simulazioni per valutare θ in funzione della lunghezza della fibra 
per flussi che vanno da 5 L·min-1  a 20 L·min-1 in passi da 5 L·min-1 per due diverse fibre.  
Una delle fibre presenta un diametro 4.9·10-4 m, modulo di Young 2·109 Pa e momento di 
inerzia 7.78·10-15 m4 e le simulazioni sono mostrate in fig.2 
Sono state condotte le medesime simulazioni per una fibra di diametro pari a 1.25·10-4 m 
(fig.3). 
 
Fig.3. Andamento dell’angolo formato tra l’estremo libero della fibra e la normale all’asse 
dell’alloggiamento cilindrico in funzione della lunghezza della fibra per diversi flussi per la fibra di 
diametro 1.25*10-4 m. 
 
Dall’analisi delle figure 2 e 3 si evince che, a parità di flusso, la fibra con diametro minore 
presenta un angolo maggiore con la perpendicolare alla superficie sensibile del fotoricevitore, 
ad esempio per  Q=10 L·min-1 e l=0.02 m si ottiene un angolo di circa 0.5·10-3 rad utilizzando 
la fibra con diametro più piccolo mentre si ottiene un angolo di circa due ordini di grandezza 
inferiore utilizzando la fibra con diametro più grande.  
Dalle simulazioni presentate in fig. 2 e 3 si nota anche che la deformazione della fibra 
aumenta al diminuire del suo diametro, aumenta all’aumentare del flusso oggetto della misura 
e aumenta con la lunghezza della fibra secondo leggi non lineari. 
Dall’eq. 9 si nota che θ aumenta al diminuire del modulo di Young e all’aumentare della 
larghezza a, quindi si è pensato di collegare la fibra a una lastra di materiale con modulo di 
Young inferiore a quello della fibra e superficie maggiore della stessa. In tabella 1 sono 
riportati i dati fisici dei materiali utilizzati. 
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Tabella 1. Caratteristiche fisiche e geometriche dei materiali utilizzati per realizzare le lastre. 
Materiale E[GPa] ρ[kg·m-3] Lunghezza[m] Larghezza[m] Spessore[m]
Elastomero 0.01 [900÷1100] Quanto la fibra 10·10-3 0.07·10-3 
Polietilene LD [0.1÷0.28] 920 Quanto la fibra 10·10-3 0.07·10-3 
Teflon [0.41÷0.55] 2170 Quanto la fibra 10·10-3 0.07·10-3 
 
Sono state realizzate simulazioni utilizzando la fibra con diametro pari 4.9·10-4 m incollata a 
lastre con le caratteristiche presentate in tabella 1 (fig. 4.b,c,d). 
 
Fig.4. Andamento dell’angolo formato tra l’estremo libero della fibra e la normale all’asse 
dell’alloggiamento cilindrico in funzione della lunghezza della fibra per diversi flussi per la fibra di 
diametro 4.9·10-4 m utilizzando una lastra di teflon (fig.4.b),utilizzando una lastra di polietilene LD 
(fig.4.c), utilizzando una lastra di elastomero (fig.4.d), non utilizzando lastre (fig.4.a).  
 
Si nota che a parità di flusso l’angolo θ aumenta con la presenza della lastra e varia al variare 
del materiale: ad esempio, in corrispondenza di 10 L·min-1 si ha θ=7.15·10-6 rad in assenza di 
lastra, θ=7.34·10-5 rad con lastra di teflon, θ=9.40·10-5 rad con lastra di polietilene LD, 
θ=1.14·10-4 rad con lastra di elastomero. Si nota che realizzando la lastra in elastomero si 
ottengono angoli maggiori. 
Il fotodettettore utilizzato (PT100MFOMP-Sharp) ha uscita elettrica, corrente di collettore 
(IC), che dipende dall’angolo di incidenza della radiazione ben rappresentata dalla seguente 
relazione ottenuta interpolando i dati rappresentati sul datasheet (R2=0.999): 
10032.1278.0009.0I 23C +θ−θ−θ=     10 
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Sostituendo l’eq. 9 nella 10 si ottiene la curva di graduazione del sensore considerando la 
fibra lunga quanto il diametro del condotto (20 mm) in modo da ottenere a parità di flusso 
l’angolo massimo e quindi massima sensibilità in accordo con le simulazioni ottenute dal 
modello (figure 2 e 3): 
100bQ32.1Qb278.0Qb009.0I 24263C +−−=   11 
dove 
RIE105
a58b 2 ⋅π⋅⋅⋅
ρ⋅⋅=  
Sono state effettuate delle prove convogliando la radiazione elettromagnetica emessa da un 
LED, SFH 480-OSRAM, all’interno delle due fibre con differente diametro. All’estremità 
opposta della fibra vi è un fototransistor, PT100MFOMP-Sharp, che viene investito dalla 
radiazione. Il LED ha il picco di emissione (λ=880 nm) quasi in corrispondenza del picco di 
massima sensibilità del fototransistor (λ=900 nm) al fine di massimizzare la sensibilità del 
sensore. In figura 5 viene mostrato lo schema circuitale. 
 
Fig.5. Schema circuitale: T1, PT100MFOMP; LED1, SFH 480-2; R1=27 Ω; R2=6 Ω; Valim è tale da una 
tensione di 5 V ai capi del fototransistor. 
 
La corrente di collettore emessa dal fototransistor, ponendo la fibra perpendicolarmente alla 
sua superficie sensibile, è di circa 15 mA quando si utilizza una fibra di diametro 400 μm, 
mentre è pari a circa 300 μA utilizzando una fibra di diametro 125 μm. L’uscita del sensore è 
la IC quindi si è scelto di utilizzare la fibra di 400 μm per la realizzazione del sensore poiché 
presenta una IC0 circa 50 volte più grande. 
Si è passati alla realizzazione del sensore e alla realizzazione di un setup sperimentale per 
effettuare la calibrazione statica dello stesso (figura 6). 
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Fig.6. a) Particolare dell’estremo libero della fibra perpendicolare alla superficie sensibile del 
fototransistor; b) setup sperimentale utilizzato per la calibrazione del sensore. 
 
Il set up sperimentale è composto da un generatore di flusso continuo [Bronkhorst El-Flow, 
range di 0.01÷10 L·min-1, accuratezza di ±0.2 % del valore impostato] che insuffla aria 
all’interno dell’alloggiamento cilindrico nel quale è presente la fibra ottica. Al variare del 
flusso varia la corrente di collettore emessa dal fototransistor misurata con un amperometro 
[Fluke 867B]. Sono stati inviati flussi da 1 L·min-1 a 10 L·min-1a step di 1 L·min-1. Non sono 
state ottenute variazioni apprezzabili dell’uscita del fototransistor a causa delle piccole 
deformazioni della fibra, peraltro previste dal modello.  
 
Fig. 7. Curva di calibrazione del prototipo realizzato 
 
Per ottenere maggiori deformazioni e quindi per ottenere un sensore con maggiore sensibilità 
in grado di discriminare flussi dell’ordine di 1 L·min-1 si è realizzata una lastra sottile in PVC        
(E≈3 GPa) di spessore 5 mm e superficie 1.5 cm2 su cui è stata incollata la fibra. 
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I risultati ottenuti, che rappresentano la curva di calibrazione del sensore, sono rappresentati 
come media ± l’incertezza estesa utilizzando una distribuzione di Student con 4 gradi di 
libertà e intervallo di confidenza pari al 95 % (fig.7).  
 
RISULTATI E DISCUSSIONE 
 
Dalle simulazioni effettuate si evince che l’utilizzo di fibre con diametri più piccoli comporta 
una maggiore deformazione della fibra a parità di flusso che può essere ulteriormente 
incrementata fissando la fibra a una lastra di materiale caratterizzato da un modulo di Young 
inferiore a quello della fibra. Inoltre la deformazione della fibra, e quindi la sensibilità del 
trasduttore, aumenta all’aumentare della lunghezza della fibra. Dai risultati sperimentali si 
evince che utilizzando la fibra con diametro minore (125 μm) il fotodetettore viene investito 
da una radiazione elettromagnetica troppo poco intensa e di conseguenza presenta un’uscita 
elettrica (IC) bassa (circa 300 μA). Tuttavia, utilizzando una fibra di diametro pari a 400μm si 
ottiene un’uscita di circa 50 volte superiore (15 mA). I suddetti risultati hanno portato alla 
scelta di utilizzare la fibra con diametro maggiore per la realizzazione di un prototipo del 
sensore di lunghezza pari al diametro del condotto (20 mm). La calibrazione del sensore ha 
mostrato una sensibilità molto modesta, a causa della scarsa deformazione della fibra, che 
impediva di discriminare flussi inferiori a 5 L·min-1. Fissando la fibra a una lastra in PVC si è 
ottenuto un incremento della deformazione e una curva di calibrazione che mostra un 
andamento non lineare caratterizzata da una sensibilità media di circa 0.5 mA·L-1·min per 
Q<1 L·min-1 che diviene molto modesta nell’intervallo 2÷10 L·min-1 (circa  0.02 mA·L-1·min). 
 
CONCLUSIONI 
  
In questo lavoro è stato ideato un sensore di flusso caratterizzato da un principio di 
funzionamento innovativo basato sull’utilizzo di fibre ottiche da utilizzare in ventilazione 
artificiale neonatale. E’ stato sviluppato il modello fisico del sensore che ha portato alla 
realizzazione di simulazioni per flussi in ingresso di interesse nel campo della ventilazione 
neonatale. Dalle simulazioni sono state ottenute informazioni che hanno indirizzato ad alcune 
scelte progettuali: lunghezza della fibra pari al diametro del condotto per incrementare la 
sensibilità, utilizzo di lastre di materiale caratterizzato da modulo di Young inferiore al 
modulo di Young della fibra inoltre al fine di incrementare ulteriormente le deformazioni 
della fibra, e, l’aumento è tanto maggiore quanto maggiore è la superficie della lastra.  
Nel realizzare il sensore è stata scelta una fibra di lunghezza pari al diametro 
dell’alloggiamento cilindrico per ottenere la massima sensibilità, in accordo con il modello. 
Per incrementare ulteriormente la sensibilità è stata utilizzata una lastra in PVC con area di 
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1.5 cm2 e spessore 5 mm. Quest’ultimo prototipo mostra una sensibilità soddisfacente per 
Q<1 L·min-1  (0.5 mA·L-1·min). 
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SOMMARIO 
 
In questa memoria, si presenta una indagine comparativa avente il fine di verificare la 
conformità alle norme UNI-EN 1060-2:1996 e UNI-EN 1060-3:1999 di alcune 
apparecchiature commerciali per la misura automatica della pressione arteriosa. La ricerca 
è stata circoscritta alla sola verifica della velocità di deflazione controllata del bracciale, per 
la quale le specifiche indicano, in fase di misurazione, un gradiente di pressione compreso fra 
2 e 3  mmHg/s. Si è operato sia con il bracciale applicato su di un tubo rigido con diametro 
conforme alla norma, sia impiegando un braccio artificiale, costituito da un supporto 
cilindrico rivestito con un materiale cedevole. Le misure hanno permesso di evidenziare, per 
tutti gli apparecchi esaminati, lo scostamento dalla linearità delle funzioni di deflazione p = 
f(t) e la velocità di sfiato dp/dt. Si è trovato che oltre l’ 80% degli apparecchi in esame, 
all’atto della “prima” messa in opera, non si è presentato conforme alle norme. Per il 65% di 
essi, inoltre, non è stato nemmeno possibile imporre le corrette condizioni di lavoro, pure 
eseguendo la regolazione della valvola di deflazione. Tale situazione si è verificata anche in 
alcuni dei modelli che permettevano questa operazione. 
 
INTRODUZIONE 
 
I monitor domestici per la misura automatica e non invasiva della pressione sanguigna (NIBP) 
sono oggi una realtà diffusa ed in buona misura vengono raccomandati dai medici ai propri 
pazienti per l’autorilevazione veloce ed affidabile della pressione arteriosa. Meno 
frequentemente è dato di incontrarli nei reparti ospedalieri, dove vengono ancora preferiti i 
tradizionali sfigmomanometri a mercurio1 [1], sostituiti dagli apparecchi professionali nei 
reparti pediatrici, dove la misurazione auscultatoria è problematica o inattuabile. In 
larghissima maggioranza, questi apparecchi sono basati sul metodo oscillometrico [2]. Il 
funzionamento è rigidamente regolato dalle norme, in particolare la UNI EN 1060-2:1996 [3], 
la 1060-3:1999 [4], e la 1060-4:2005 [5], con il fine di garantire un funzionamento ottimale 
dei dispositivi per un lungo periodo di tempo. Infatti, anche se i costruttori prescrivono la 
taratura periodica dei loro dispositivi NIBP presso centri di assistenza specializzati, non è 
infrequente che tali apparecchi vengano utilizzati con totale fiducia dai pazienti nelle loro 
abitazioni anche per anni. Le stesse norme, inoltre, prescrivono le condizioni e le modalità di 
prova con le quali testare gli apparecchi.  
                                                 
1 Ovvero a manometro aneroide. 
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Tra le diverse prove indicate nelle norme, gli autori si sono concentrati sulla misura della 
velocità di deflazione dei bracciali, poiché è apparso di estremo interesse valutare se, durante 
la fase cruciale del funzionamento dei dispositivi NIBP, fossero rispettate le prescrizioni 
tecniche indicate. Sulla fase di deflazione degli sfigmomanometri manuali si sono concentrati 
in passato altri ricercatori, evidenziando l’importanza della funzione che svolge la relativa 
valvola di sfiato [6]. Per conseguire l’obiettivo, dapprima sono state effettuate le misure della 
velocità di deflazione del bracciale sugli apparecchi nuovi, così come sono stati reperiti in 
commercio, quindi gli apparecchi sono stati smontati con lo scopo di studiare meglio il 
principio di funzionamento delle valvole stesse e di regolare in maniera ottimale il loro 
funzionamento. Per quegli apparecchi che prevedono la possibilità di regolazione le misure 
sono state ripetute anche dopo la messa a punto della valvola. 
Infine, dalla ricerca bibliografica è emerso che non esistono studi comparativi accessibili al 
pubblico sulla effettiva qualità di funzionamento dei dispositivi commerciali NIBP monitor a 
basso prezzo. 
 
METODOLOGIA DI MISURA E SET-UP OPERATIVO 
 
Gli apparecchi provati erano per la maggior parte nuovi e alcuni di essi erano stati utilizzati in 
un precedente lavoro ed erano perfettamente conservati. Sono stati disimballati e, per 
ciascuno di essi, la cuffia è stata avvolta dapprima attorno ad un supporto cilindrico rigido con 
diametro esterno pari a 90 mm, dove per ciascun apparecchio sono stati effettuati dei cicli 
completi di misura della pressione arteriosa secondo il metodo automatico e la procedura 
suggerita dal costruttore. Successivamente, i monitor sono stati singolarmente sottoposti ad un 
secondo ciclo di misurazioni con la cuffia avvolta su di un simulatore di braccio umano, senza 
peraltro rilevare sensibili differenze nei parametri. Il braccio artificiale era costituito da un 
cilindro rigido di diametro inferiore al primo, avvolto con uno strato di materiale cedevole 
opportuno. La lista dei 14 apparecchi provati, con le indicazioni sulla tipologia della valvola 
di deflazione, è riportata nella tabella 1.  
Per i modelli equipaggiati con valvola regolabile, è stata quindi eseguita una regolazione fine 
manuale della medesima ed è stato condotto un terzo ciclo di misure. 
Nella figura 1 è riportata un’immagine fotografica delle valvole di deflazione smontate e a 
confronto, mentre nella figura 2 sono riportati gli schemi di funzionamento delle valvole per 
le quali è stato possibile effettuare l’analisi funzionale e individuare le dimensioni di massima 
dei loro componenti interni. 
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Tab. 1 NIBP monitor provati con indicazione della tipologia della valvola di deflazione  
Costruttore Apparecchio Tipologia valvola deflazione Accesso 
MEDEL MP3 A  regolabile interno 
AND UA767 A  regolabile interno 
SAFETY EASY A  regolabile interno 
HARTMANN Digital  A  regolabile esterno 
RUSH RC3 A  regolabile esterno 
ICO DGT 3000 B  regolabile interno 
NISSEI FZ100 integrata con elettrovalvola di scarico rapido modello  C interno 
VISOMAT Comfort integrata con elettrovalvola di scarico rapido modello  C interno 
AND UA787 integrata con elettrovalvola di scarico rapido modello  F interno 
OMRON M4-I integrata con elettrovalvola di scarico rapido modello  E interno 
ARTSANA PIC CS410 integrata con elettrovalvola di scarico rapido modello  D interno 
ARTSANA PIC BS400 integrata con elettrovalvola di scarico rapido modello  D interno 
FLAEM Silver integrata con elettrovalvola di scarico rapido modello  D interno 
VIVA HEM 700C modello  G  fissa interno 
 
 
Fig. 1 – Immagine delle valvole di deflazione smontate a confronto 
 
La direzione del flusso è indicata dalle frecce. La vite di regolazione per il tipo A e B è il 
tamburo grigio con l’intaglio visibile nella parte superiore dello schema. La valvola di tipo G 
è non regolabile. Sostanzialmente, in tutte le configurazioni, si tratta di un elemento elastico, 
che contribuisce a definire la sezione variabile di scarico del fluido. Nei modelli A e B l’area 
di passaggio anulare aumenta con il decremento della pressione operativa. Nella valvola di 
tipo G un sottile filamento metallico, incastrato nell’intaglio longitudinale, garantisce la 
sezione minima di passaggio, evitando la chiusura del dispositivo.  
Per il monitoraggio della pressione operativa all’interno del bracciale è stato utilizzato un 
trasduttore piezoresistivo MPX5050 della Motorola, inserito in una derivazione a T 
posizionata all’esterno dell’apparecchio. 
IX Giornata di Studio INGEGNERIA BIOMEDICA: progettazione dei materiali protesici ed aspetti clinico – 
applicativi Messina, 3-07-2009. Edizioni: Dip. di Chim. Ind. e Ing. dei Materiali, ISBN: 978-88-96398-08-1. 
 62
 
Fig. 2 – Schema funzionale di alcune delle valcole di deflazione 
 
Il sensore, del tipo “on-chip signal conditioned”, è stato alimentato esternamente ed è stato 
interfacciato con una scheda di acquisizione PCI-6062E della National Instruments. Nel 
circuito esterno è stato inserito in parallelo anche un manometro aneroide a capsula come 
riferimento. Il sistema di misura è stato programmato con un software di acquisizione 
LabView 8.2. Lo schema del semplice set-up sperimentale è mostrato nella figura 3. 
 
 
Fig. 3 – Schema del set-up sperimentale 
 
RISULTATI 
 
In figura 4-a sono rappresentate le curve di deflazione misurate per gli 8 modelli che non 
prevedono regolazione della valvola, mentre in figura 4-b sono riportati i corrispondenti 
diagrammi del gradiente di pressione rilevato contestualmente, durante la durata della 
deflazione del bracciale.  I picchi di discontinuità si riferiscono all’apertura della 
elettrovalvola di scarico rapido. 
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Fig. 4-a   Curve di deflazione per i modelli senza valvola regolabile 
 
 
Fig. 4-b   Gradiente di pressione per i modelli senza valcola regolabile 
 
In figura 5-a sono riportati invece i diagrammi di deflazione per i 6 modelli analizzati che 
prevedono la regolazione della valvola, ma prima di qualunque intervento dell’operatore, 
ovvero nelle condizioni di regolazione effettuata dal costruttore. In figura 5-b sono mostrati i 
relativi diagrammi del gradiente di pressione in funzione del tempo durante la fase di 
deflazione del bracciale. 
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Fig. 5-a   Curve di deflazione per i modelli con valvola regolabile (prima della calibrazione) 
 
 
 
Fig. 5-b   Gradiente di pressione per i modelli con valvola regolabile (prima della calibrazione) 
 
Le figura 6-a e 6-b riportano invece le stesse curve, ancora per i modelli indicati nella figura 
5, acquisite però dopo una accurata ricalibrazione manuale della valvola di deflazione, 
effettuata in laboratorio dagli autori. 
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Fig. 6-a   Curve di deflazione per i modelli con valvola regolabile (dopo la calibrazione) 
 
 
Fig. 6-b   Gradiente di pressione per i modelli con valvola regolabile (dopo la calibrazione) 
 
DISCUSSIONE E CONCLUSIONI 
 
Dall’esame dei grafici acquisiti, emerge che gli 8 modelli sprovvisti di regolazione della 
deflazione mostrano una linearità “piuttosto approssimata” nella fase di rilascio dell’aria dal 
bracciale. Tranne che per 2 modelli, la concavità delle curve risulta marcatamente verso l’alto, 
circostanza confermata dai valori del gradiente di pressione, che risultano particolarmente 
elevati e fuori norma nelle fasi iniziali della deflazione, con tendenza a decrementare verso la 
fine della deflazione. Si evidenzia inoltre una eccessiva rapidità nel concludere la fase di 
deflazione, circostanza che può risultare gradita al paziente, ma che rischia di compromettere 
l’accuratezza della misura. 
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I risultati non cambiano apprezzabilmente per i sei modelli equipaggiati con valvola 
regolabile. I dati acquisiti prima dell’intervento di ricalibrazione delle valvole, mostrano una 
evidente non linearità della curva di deflazione mentre i gradienti di pressione sono risultati al 
di fuori delle prescrizioni per diversi punti, tranne che nella fase terminale del processo. Ad 
eccezione di due soli modelli, la fase di deflazione è risultata molto rapida, tra i 30 e i 40 
secondi. 
A seguito della messa a punto manuale di tutte le valvole, effettuata in laboratorio, si è 
riscontrato un netto miglioramento delle caratteristiche del processo con il rientro nei limiti di 
tolleranza delle prestazioni.  La prima conseguenza dell’intervento è rappresentata 
dall’incremento del tempo totale della fase di deflazione. Ad eccezione di un modello, 
risultato quasi del tutto insensibile alla regolazione, tutti gli apparecchi hanno migliorato 
sensibilmente le specifiche di linearità delle curve ed i gradienti sono rientrati nei limiti 
prescritti dalla UNI EN 1060-3:1999.  
In conclusione, dalle prove effettuate, sono emersi diversi aspetti che, pur nei limiti del ridotto 
numero di apparecchi analizzati, si ritiene di dover sottolineare. Dei 14 monitor testati solo 2, 
(15%) hanno palesato velocità di deflazione conformi alla normativa di riferimento all’atto 
della “prima” messa in servizio. Per tre è stato possibile rientrare all’interno delle specifiche a 
seguito di un intervento di taratura della valvola di deflazione. Solo 5 apparecchi (35%) sono 
risultati in grado di operare nel rispetto dei limiti della velocità di sfiato. I modelli impieganti 
valvole regolabili hanno presentato una maggiore flessibilità rispetto a quelli con valvole fisse 
le cui prestazioni non sono modificabili. E’ bene, infine, osservare che tale superiorità emerge 
solamente dopo un opportuno intervento di ricalibrazione che il più delle volte richiede 
l’apertura del contenitore. 
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SOMMARIO 
 
Nel presente lavoro si esamina la possibilità di impiego di tecniche di correlazione digitale di 
immagini in configurazione stereoscopica per la valutazione sperimentale in-vitro del campo 
tridimensionale di spostamento e deformazione generato sottocarico sull’osso trattato con un 
impianto di sintesi intramidollare. L’inserimento di una rima di frattura praticata sulla diafisi 
media dell’osso sintetico, ha consentito di studiare il differente comportamento nelle due 
condizioni limite del decorso clinico a seguito del trattamento chirurgico di impianto. I 
risultati preliminari riportati nel lavoro dimostrano l’efficacia dell’approccio proposto, che 
consente di valutare sperimentalmente lo stato tenso-deformativo indotto dalla protesi 
sull’osso a campo intero e con elevata risoluzione spaziale. 
 
INTRODUZIONE 
 
Nella moderna ortopedia, il trattamento delle fratture femorali tipiche della terza età, che 
presentano la necessità di ridurre al minimo i tempi di immobilizzazione del paziente prima 
che si possa nuovamente caricare l’arto offeso, è fortemente orientato verso interventi 
chirurgici conservativi. Il femore è sede di frequenti fratture, che interessano sia la diafisi, sia 
la regione prossimale superiore o quella inferiore. Nel trattamento di fratture peri 
trocanteriche e sub-trocanteriche è di uso frequente l’uso del chiodo Gamma, che presenta 
significativi vantaggi di natura biomeccanica in virtù dell’inserzione prossimale 
intramidollare [1-4]. Le fratture diafisarie (fratture del terzo superiore, del terzo medio e del 
terzo inferiore) sono generalmente prodotte da traumi violenti: la rima di frattura può essere 
trasversale, a becco di flauto oppure a spiroide. Anche queste patologie possono essere trattate 
chirurgicamente con impianti di tipo endomidollare (AO/ASIF, Russell and Taylor, 
Grosse&Kempf, S2™, ecc.), che assicurano una osteosintesi eccellente combinata ad una 
precoce concessione del carico [5-12].  
L’uso in ambito clinico di questi dispositivi biomeccanici, la cui applicazione richiede 
l’esecuzione di un delicato intervento chirurgico, presenta tuttavia dei rischi legati in prima 
analisi alla distribuzione del carico e delle conseguenti deformazioni che si trasmettono dalla 
protesi intramidollare alle porzioni del femore fratturato, specialmente nella fase iniziale più 
delicata, ossia quella che riguarda il periodo di calcificazione fino alla completa saldatura del 
femore. 
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In letteratura, per la chiara criticità della sperimentazione, sono reperibili pochissimi studi in-
vivo sulle modalità di interazione e trasferimento del carico dalla protesi intramidollare 
all’arto su cui è stato effettuato l’impianto [13]. Un valido aiuto è fornito dalla possibilità di 
realizzare modelli numerici al calcolatore con l’ausilio del metodo agli elementi finiti [14-18], 
nonostante l’accurata modellizzazione del femore ponga problemi legati sia all’elevata 
complessità geometrica delle superfici, interne ed esterne, sia alla variabilità delle dimensioni 
del femore umano a seconda del sesso, dell’età, ma anche della razza. Quest’ultimo problema 
può essere evitato ricorrendo alla geometria del femore standard, di cui sono state rese 
disponibili alla comunità scientifica le superfici spline (http://www.cineca.it/hosted/LTM-
IOR/back2net/stand_fem).  
L’attendibilità dei modelli numerici è tuttavia fortemente condizionata dalla possibilità di 
eseguire una corretta validazione sperimentale dei risultati. Negli ultimi anni, la disponibilità 
di ossa sintetiche standardizzate di terza generazione, realizzate in materiale composito ed 
aventi proprietà geometriche e meccaniche compatibili con quelle dell’osso umano, ha 
consentito di superare parzialmente tale difficoltà, dando impulso a numerosi studi per la 
valutazione in-vitro di impianti protesici di differente tipologia. La tecnica di misura più 
comunemente utilizzata allo scopo è basata sull’impiego di estensimetri elettrici a resistenza, i 
quali forniscono però un’informazione puntuale del campo di deformazione generato sotto 
carico nell’osso [2, 3, 4, 15, 18]. Nel passato è stato anche proposto l’impiego di vernici 
fotoelastiche e, più recentemente, di tecniche di misura basate sulla termoelasticità. Tali studi, 
pur consentendo di ottenere una visione a tutto campo dello stato tenso-deformativo dell’osso 
corticale, soffrono di una limitata risoluzione spaziale che ne pregiudica l’efficacia nella 
valutazione delle regioni critiche in cui si ha una marcata concentrazione degli sforzi 
(interfaccia viti distali/prossimali-osso). 
Per superare tali limitazioni, nel presente studio si propone l’impiego di tecniche di 
correlazione digitale di immagini (DIC), generalmente utilizzate per applicazioni industriali e 
scientifiche di altra natura [19], ad applicazioni in campo biomeccanico. La tecnica di misura 
DIC è basata sull’impiego di una o più telecamere ad alta risoluzione per l’acquisizione di 
immagini a campo intero nella zona interessata e sulla successiva elaborazione del campo di 
spostamenti mediante algoritmi digitali di correlazione. La disponibilità di informazioni a 
campo intero sull’andamento degli spostamenti e sulla mappatura delle deformazioni riveste 
un particolare interesse clinico. Nel caso in esame, infatti, l’inserimento di una rima di frattura 
praticata sulla diafisi media dell’osso sintetico, ha consentito di valutare il differente 
comportamento dell’arto trattato con chiodo endomidollare nelle due condizioni limite del 
IX Giornata di Studio INGEGNERIA BIOMEDICA: progettazione dei materiali protesici ed aspetti clinico – 
applicativi Messina, 3-07-2009. Edizioni: Dip. di Chim. Ind. e Ing. dei Materiali, ISBN: 978-88-96398-08-1. 
 69
decorso clinico a seguito del trattamento chirurgico di impianto, dalla delicata fase post 
operatoria, in cui la frattura è ancora in atto, fino al suo completo risanamento quando il 
paziente può riprendere a camminare normalmente. 
 
MATERIALI E METODI 
Descrizione dell’impianto S2™ A/R 
Il chiodo S2™, indicato per numerose patologie del femore (fratture ipsilaterali e omolaterali, 
fratture segmentali, fratture comminute con o senza perdita di osso, fratture distali e 
prossimali, osteotomie correttive, fratture sopracondilari incluse quelle con estensione 
intrarticolare), presenta una geometria cannulata (e non scanalata) a sezione retta 
quadrilobata, che consente di ottenere, rispetto al tradizionale impianto di Grosse&Kempf, 
una ridotta rigidezza flessionale nel piano sagittale. La sua grande versatilità deriva dalla 
possibilità di inserzione anterograda o retrograda con o senza alesaggio del canale 
endomidollare (Fig. 1) e dalle molteplici opzioni di bloccaggio (statico, dinamico, 
apposizione/compressione) (Fig. 2).  
 
Fig. 1 – Modalità di inserzione nel femore Fig. 2 - Opzione di bloccaggio 
I sistemi di bloccaggio previsti per questa tipologia di chiodi variano a seconda della tecnica 
operativa adottata; infatti, per l’inserimento in posizione anterograda  vengono usate due viti 
distali (D = 5,0 mm, L = 25-120 mm), completamente filettate, ed una vite prossimale 
inclinata di 50° rispetto al corpo del femore. Nel caso di apposizione retrograda si usa un 
diverso set di viti costituito da due viti condilari (D = 5,0 mm, L = 40-120 mm), munite di 
apposite rondelle, che permettono una migliore presa sui condili femorali, ed una vite distale 
di bloccaggio inserita in prossimità della zona trocanterica. 
Il chiodo è stato inserito con tecnica anterograda, previa alesatura del canale midollare, in un 
femore sintetico di terza generazione (Pacific Research Labs., Vashon, DC, USA) e bloccato 
con una vite prossimale inclinata di 50° e due viti distali sopracondilari.  
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Descrizione del sistema di carico 
 
Il set-up sperimentale è stato allestito realizzando un supporto costituito da un profilato 
scatolare metallico chiuso alla base, avente dimensioni di 100x100x100 mm. Sulle facce 
laterali sono state praticate delle asole, al fine di consentire l’introduzione di opportune viti 
per il bloccaggio dei condili del femore. La base inferiore del supporto è provvista di uno 
spinotto filettato (M 20x1,5) per il fissaggio ad una macchina di prova universale. Le 
condizioni di carico monopodalico sono state riprodotte in laboratorio inclinando il femore 
con un angolo di adduzione di 12° nel piano frontale e di 5° nel piano sagittale [20]. Dopo 
aver posizionato il femore nel relativo supporto, esso è stato fissato definitivamente 
utilizzando cemento ortopedico (Cerrobend, Alchemy Castings, Hamilton, Ont., Canada). 
Le prove sono state condotte vincolando il femore inferiormente con il supporto 
precedentemente descritto e caricando la testa del femore mediante una piastra piana vincolata 
alla traversa mobile della macchina di prova. La forza massima esercitata, pari a 980 N, è 
stata misurata con una cella di carico da 10 kN (accuratezza ±0.5%). La velocità di 
spostamento della traversa mobile è stata impostata a 0.5 mm/min. 
 
Descrizione della tecnica di misura impiegata 
 
La correlazione digitale delle immagini – DIC (Digital Image Correlation) – è una metodo di 
analisi delle immagini a campo intero, basato sulla valutazione dei livelli di intensità di grigio 
di immagini digitali, che consente di determinare in tre dimensioni il contorno e gli 
spostamenti di un oggetto sotto carico. 
Questo metodo di analisi si dimostra particolarmente utile per effettuare prove su materiali o 
strutture per i quali singole misure, quali ad esempio quelle fornite da estensimetri elettrici a 
resistenza o estensometri,  non sono sufficienti per monitorare in maniera completa la prova. 
I recenti progressi nelle prestazioni di telecamere digitali ad alta risoluzione per applicazioni 
sia statiche che dinamiche, nonché delle prestazioni degli elaboratori elettronici hanno 
ampliato significativamente il campo di impiego della DIC come tecnica di misura, che per la 
sua capacità di misurare grandi deformazioni (>100%) con livelli di risoluzione variabili in 
funzione del campo di visione utilizzato si è dimostrata un importante strumento per l’analisi 
delle deformazioni. 
Il suo impiego richiede una preparazione della superficie da esaminare piuttosto semplice, che 
consiste nella applicazione di un pattern casuale di speckle mediante spruzzatura manuale 
sulla stessa superficie, quando questa non presenti già una intrinseca finitura superficiale con 
speckle di elevato contrasto con lo sfondo. 
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Il set-up tipico nella configurazione 3D utilizza un sensore stereoscopico che focalizza 
ciascun punto dell’oggetto su uno specifico pixel nel piano dell’immagine di ciascuna 
telecamera. La posizione di ciascun punto dell’oggetto nello spazio tridimensionale può 
essere calcolata sulla base della conoscenza di parametri dell’immagine di ciascuna 
telecamera (parametri intrinseci) e dell’orientamento reciproco delle due telecamere 
(parametri estrinseci) che sono noti all’utilizzatore. 
Utilizzando un pattern di speckle di intensità random sulla superficie dell’oggetto è possibile 
identificare la posizione di ciascun punto sull’oggetto nelle due immagini acquisite, mediante 
l’impiego di un algoritmo di correlazione.  Questo algoritmo si basa sulla individuazione di 
patterns di livelli di grigio G(x,y), le c.d. facets (porzioni caratteristiche di dettagli 
dell’immagine), sulla acquisizione iniziale della superficie.  
A seguito dell’applicazione del carico all’oggetto di interesse questo pattern si trasforma 
secondo la seguente espressione: 
 ( ) ( )ttttt yxGggyxG ,, 10 ∗+=  
 e  
xyayaxaay
xyayaxaax
76541
32101
+++=
+++=
 
 
L’algoritmo di correlazione persegue la funzione obiettivo di minimizzare rispetto al pattern 
esaminato, la differenza descritta mediante l’espressione seguente: 
( ) ( )( )2,,∑ − yxGyxG ttt   
Variando i parametri di illuminazione (g0, g1) a i parametri della trasformazione affine 
(a0,…., a7) è possibile raggiungere una accuratezza nel matching inferiore a 0.01 pixel. 
La qualità della misura si basa sulla esatta conoscenza o determinazione dei parametri 
intrinseci e estrinseci del sistema. Per garantire ciò, si effettua una calibrazione iniziale del 
volume di lavoro utilizzando un pannello di calibrazione dotato di markers posti a distanza 
nota: l’operazione di calibrazione viene eseguita movimentando opportunamente il pannello 
allo scopo di definire la geometria di misura. Mediante un algoritmo dedicato, dalle immagini 
di calibrazione sopra citate, si calcolano i valori dei parametri intrinseci (lunghezza focale, 
punto principale, distorsione) per ciascuna delle due telecamere e la loro reciproca 
giacitura/orientazione ed infine i parametri estrinseci (vettore di traslazione e matrice di 
rotazione). 
Le prove sono state effettuate sui due femori sintetici nelle seguenti condizioni operative: 
frame rate -1 Hz;  area inquadrata: 200 x 150 mm2;  lunghezza focale lente: 12 mm; distanza 
di ripresa: 380 mm. Il software utilizzato è stato fornito da Aramis. 
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RISULTATI E DISCUSSIONE 
 
Per ogni tipologia di femore, la prova di carico è stata effettuata avendo cura di osservare il 
femore secondo due differenti viste: frontale e mediale. 
 
Fig. 3 – Confronto spostamenti verticali della testa femorale 
 
Nelle Figg. 4 e 5 è riportato il campo degli spostamenti in direzione x nelle due viste frontale 
e mediale, rispettivamente. 
 
(a) 
 
(b) 
 
Fig. 4 – Vista frontale, confronto spostamenti DX  (a) femore sano (b) femore con frattura 
 
L’analisi dei primi risultati ha fornito il confronto del campo di spostamenti nelle direzioni x, 
y e z in entrambe le viste (frontale e mediale) nonché il calcolo delle deformazioni di Tresca. 
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I dati ottenuti, che sono da considerare come preliminari e finalizzati a dimostrare la validità 
dell’applicazione di questa tecnica allo studio proposto, sebbene non ancora validati in termini 
assoluti mediante il confronto con valori di deformazione superficiale, quali quelli ottenibili 
mediante l’uso di tecniche di misura locali come quelle estensimetriche, hanno fornito risultati 
utili al confronto della risposta meccanica fornita sotto carico dal femore sano e da quello 
fratturato in presenza della protesi femorale presa in esame. 
Per meglio inquadrare gli aspetti meccanici della prova condotta si mostra in Fig. 3 
l’andamento globale dell’abbassamento della testa femorale nei due casi esaminati. 
 
 
 
Fig. 5 – Vista mediale, confronto spostamenti DX  (a) femore sano (b) femore con frattura 
 
Nelle Figg. 6 e 7 è riportato il campo degli spostamenti in direzione y nelle due viste frontale 
e mediale, rispettivamente. 
 
(a) 
 
(b) 
 
Fig. 6 – Vista frontale, confronto spostamenti DY  (a) femore sano (b) femore con frattura 
a) b) 
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(a) 
 
(b) 
 
Fig. 7 – Vista mediale, confronto spostamenti DY  (a) femore sano (b) femore con frattura 
 
Nelle Figg. 8 e 9 è riportato il campo degli spostamenti in direzione z nelle due viste frontale 
e mediale, rispettivamente. 
 
(a) 
 
(b) 
 
Fig. 8 – Vista frontale, confronto spostamenti DZ  (a) femore sano (b) femore con frattura 
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(a) 
 
(b) 
 
Fig. 9 – Vista mediale, confronto spostamenti DZ  (a) femore sano (b) femore con frattura 
L’esame complessivo dei risultati riportati nelle Figg. da 4 a 9 mostra che la tecnica di misura 
impiegata consente di rivelare agevolmente sia la diversa entità e distribuzione degli 
spostamenti sotto l’azione del carico applicato, che la presenza di discontinuità meccaniche 
quali la presenza dei chiodi di fissaggio della protesi endomidollare impiantata nei due 
femori, che il diverso comportamento meccanico del femore fratturato, col quale si simulano 
le condizioni dell’arto protesizzato nelle immediate fasi post-operatorie. 
Anche il confronto delle deformazioni equivalenti di Tresca (Figg. 10-11), elaborate sulla 
base degli spostamenti appena illustrati, consente una utile valutazione delle prestazioni 
dell’impianto nelle due condizioni esaminate.  
 
 
Fig. 10 – Vista frontale, confronto deformazioni secondo Tresca  (a) femore sano (b) femore con frattura 
a) b) 
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(a) 
 
 
(b) 
 
Fig. 11 – Vista mediale, confronto deformazioni secondo Tresca  (a) femore sano (b) femore con frattura 
 
L’esame di questi ultimi risultati, che evidenziano una ottima congruenza nel confronto tra 
osservazioni sul piano frontale e quelle sul piano mediale, mostrano le discontinuità già 
evidenziate nell’esame dell’andamento degli spostamenti, ossia la presenza dei chiodi di 
fissaggio della protesi e la frattura presente nel femore fratturato, ma mostrano altresì la 
significativa differenza nel livello di deformazioni superficiali tra la condizione di femore 
sano, ossia al temine del processo di calcificazione successivo all’impianto della protesi, e 
femore fratturato che invece presenta un elevato livello di concentrazione di tensioni e quindi 
di deformazione sia in prossimità della frattura, come è ovvio, che anche in prossimità del 
chiodo. La tecnica di misura proposta consente quindi una accurata valutazione delle 
interazioni osso-impianto nella delicata fase post-operatoria iniziale, quando i due monconi 
dell’osso sono ancora disgiunti. E consente altresì di simulare in laboratorio gli effetti del 
progressivo consolidamento osseo sulle modalità di trasferimento del carico, essenziali al fine 
della ottimizzazione degli impianti ortopedici intramidollari, i quali, molto spesso, non 
vengono rimossi a calcificazione avvenuta. 
 
CONCLUSIONI 
 
Nel presente lavoro è stato introdotto l’uso di una tecnica di correlazione di immagini digitali 
acquisite in stereoscopia per l’analisi sperimentale in-vitro del comportamento di protesi 
ortopediche.  
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Mediante prove di carico su due femori sintetici (uno integro ed uno protesizzato con una 
rima di frattura praticata sulla diafisi media) è stata verificata l’efficacia e validità 
dell’impiego di questa tecnica, generalmente utilizzata per applicazioni industriali e 
scientifiche di altra natura, ad applicazioni in campo biomedico. 
In tale ambito la disponibilità di informazioni del campo di spostamenti e quindi 
l’elaborazione della mappa delle deformazioni superficiali riveste un particolare interesse 
clinico, consentendo la comparazione in-vitro del comportamento biomeccanico di differenti 
soluzioni progettuali. La tecnica di misura proposta consente di superare le limitazioni in 
termini di risoluzione spaziale proprie delle tecniche di indagine convenzionali, che spesso 
pregiudicano l’efficacia della valutazione nelle regioni critiche in cui si ha una marcata 
concentrazione degli sforzi (interfaccia viti distali/prossimali-osso). Inoltre, fornendo una 
misura a tutto campo dello stato tenso-deformativo indotto dalla protesi sull’osso, risulta 
particolarmente indicata per la validazione sperimentale dei risultati ottenuti per mezzo di 
modelli numerici al calcolatore. 
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SOMMARIO 
 
L’utilizzo di radiazioni laser in campo biomedico è in continua crescita, soprattutto nei campi 
che riguardano la terapia e la diagnostica medica e in quelli di trattamento dei biomateriali. 
Grazie ai recenti progressi fatti dalla microelettronica le sorgenti laser sono diventate, 
sempre più compatte, meno costose e sempre più flessibili ad essere adattate alle diverse 
esigenze bio-mediche. In campo terapeutico trattamenti più o meno profondi possono 
effettuarsi scegliendo l’adeguata lunghezza d’onda che attraversa i tessuti e che provoca un 
assorbimento di energia solo in quelli che debbono essere modificati senza alterarne quelli 
circostanti. Talvolta con interventi microinvasivi la luce laser può arrivare alla zona 
bersaglio attraverso opportune fibre ottiche ed essere così portata all’interno di condotti 
vascolari, di ramificazioni polmonari e di tessuti profondi, allo scopo di migliorarne la 
funzionalità. In campo diagnostico la luce laser può essere utilizzata per stimolare la 
fluorescenza di determinate molecole organiche e per verificarne la concentrazione in 
particolari tessuti sani e non, permettendone la caratterizzazione dal punto di vista di 
funzionalità biologica. La placca arteriosclerotica, la necrosi tessutale, la presenza di tessuti 
tumorali, può oggi essere diagnosticata con l’utilizzo di opportune radiazioni laser. Anche 
l’imaging medica ha avuto un notevole avanzamento grazie alle applicazioni ad alta 
risoluzione spazio-temporale in fluorescenza e in Doppler. Nel campo del trattamento di 
biomateriali i laser impulsati di potenza possono essere usati per vari scopi, come quello di 
depositare sottili film biocompatibili (rivestimenti di idrossiapatite, titanio, diamante,…), di 
modificare le proprietà chimiche e fisiche superficiali di differenti materiali (polimeri, 
metalli, compositi,…) e di cambiare la morfologia di tessuti biologici (ablazione del tessuto 
dentale, modifica del raggio di curvatura della cornea, saldatura del nervo ottico alla retina, 
asportazione di tessuti indesiderati). Alla base di queste applicazioni stanno gli studi degli 
effetti microscopici di tipo fototermico, fotochimico e fotomeccanico indotti dalla luce laser 
nel bersaglio. Tali effetti coinvolgono piccole masse di materia e sono attribuibili ad aumento 
di temperatura, a induzione di processi chimici e fluidodinamici, a fenomeni di rapida 
evaporazione, a effetti di fotocoagulazione e di formazione di plasmi ad alta temperatura. La 
fisica di base, unita alle conoscenze di chimica, di biologia e di medicina, ci permette oggi di 
poter meglio controllare l’utilizzo di tali radiazioni allo scopo di poter migliorare 
significativamente la qualità della vita di ognuno di noi. 
 
1. INTRODUZIONE 
 
L’applicazione della tecnologia laser in campo medico risale agli anni ’60 quando furono 
prodotti i primi laser e quando si capì come le proprietà tipiche di questi dispositivi potessero 
avere un’ampia utilità in campo medico e biologico. Ai giorni nostri l’utilizzo dei laser è 
diventato indispensabile per la cura e l’intervento su alcune patologie altrimenti non curabili. 
Le metodiche di utilizzo dei laser sono svariate e in questa sede verranno trattate soltanto 
quelle principali. I dispositivi laser in medicina sostituiscono le vecchie sorgenti termiche e 
ottiche che, non avendo le caratteristiche tipiche dei laser come l’elevata focalizzabilità, 
monocromaticità e intensità, non potrebbero avere un utilizzo così ampio sia terapeutico che 
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diagnostico che chimico-fisico. Per il loro utilizzo possiamo suddividere le applicazioni laser 
in campo bio-medico come segue: 
• laser adoperati in campo terapeutico; 
• laser adoperati in campo diagnostico 
• laser adoperati per la preparazione ed il trattamento di materiali biocompatibili. 
Nel primo caso, la laser-terapia si applica principalmente alla fotoablazione, 
termocoagulazione, terapia fotochimica e frammentazione localizzata dei calcoli renali. Nel 
secondo caso, la laser diagnostica si applica alla induzione di fluorescenza e fosforescenza, 
riconoscimento dei tessuti e acquisizione di immagini. Nel terzo caso, la radiazione laser 
viene adoperata per trattare e migliorare le superfici di materiali biocompatibili; si può 
adoperare per depositare film sottili, per indurre saldatura tra differenti biomateriali e per 
modificare le proprietà chimiche e fisiche delle superfici irradiate. In questo lavoro verranno 
presentati alcuni esempi di applicazioni laser al fine di capirne meglio il funzionamento e le 
utilità a seconda del tipo di strumentazione adoperata. 
2. INTERAZIONE LASER-TESSUTI 
 
Lo studio dell’interazione laser-tessuti si basa sulla conoscenza del mezzo di propagazione 
della luce e quindi sull’assorbimento e la trasmissione della radiazione. La tipologia 
dell’interazione cambia notevolmente al variare dei parametri del dispositivo laser e a seconda 
di come l’energia della radiazione sia convertita a livello biomolecolare. Sappiamo che in 
generale un laser può lavorare in un certo range spettrale e in varie modalità (continua, 
superimpulsata, impulsata): tali differenze di funzionamento stanno alla base del diverso uso 
che si può fare di tali fasci di fotoni. Prima di analizzare singolarmente i vari tipi d’interazione 
dobbiamo considerare altri parametri che concorrono alla propagazione della luce nei tessuti 
umani come i coefficienti di trasmissione, di assorbimento e di scattering della radiazione a 
seconda del tessuto interessato e a seconda della zona da irradiare (selettività 
dell’interazione); tali parametri determinano anche la profondità di penetrazione della 
radiazione, che si rivela di fondamentale importanza per gli interventi più delicati e selettivi. I 
parametri fondamentali per lo studio dell’interazione laser- tessuti sono: 
- lunghezza d’onda della radiazione 
- intensità della radiazione 
- tempo di esposizione 
- coefficienti di assorbimento e trasmissione nei tessuti 
- profondità di penetrazione della radiazione. 
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Iniziamo con il considerare la durata dell’esposizione dei tessuti umani alla radiazione laser 
(indipendentemente dalla frequenza); a seconda della durata di tale esposizione (a parità di 
flusso di energia erogata che è dell’ordine 1-103 J/cm2) si ha un effetto interattivo differente. 
In medicina si utilizza la “mappa d’interazione laser-tessuti” (Fig.1) che classifica i modi di 
utilizzo dei laser in base alla durata dell’esposizione e all’intensità erogata [1]. In base a tale 
grafico possiamo classificare le modalità d’interazione in relazione alla intensità laser 
adoperata in: 
- interazione fotochimica; 
- interazione termica; 
- interazione fotoablativa 
- interazione elettromeccanica. 
 
2.1 INTERAZIONE FOTOCHIMICA 
 
Questo tipo d’interazione è provocato dall’esposizione dei tessuti ad impulsi laser di luce 
visibile ed UV di bassa intensità e di durata compresa tra la decina di nanosecondi ed il 
centinaio di microsecondi. L’interazione fotochimica avviene grazie ai tessuti fotosensibili 
presenti nell’organismo umano ovvero grazie a tessuti come cromofori e pigmenti, o altre 
sostanze fotosensibili inserite dell’organismo, che promuovono una selettività del bersaglio 
che non si osserva negli atri tipi d’interazione. Poiché la radiazione laser usa generalmente 
fotoni visibili di alta frequenza o UV di energia superiore a quella di legame dei legami 
molecolari, la reazione avviene a livello chimico. L’energia trasmessa dalla radiazione può 
rompere legami chimici e creare radicali liberi, inducendo un mutamento delle 
macromolecole biologiche (trasformazione fotochimica) che produce un isomero (stessa 
molecola con diversa struttura) o una nuova molecola. 
Esistono due diverse modalità d’interazione fotochimica entrambe molto utilizzate in 
medicina: la fotosensibilizzazione e la fotoablazione. La fotosensibilizzazione è un processo 
che sfrutta la fotoattivazione di alcune molecole provocato dalla radiazione luminosa. Tale 
tecnica viene largamente utilizzata nella cura dei tumori e viene chiamata “terapia 
fotodinamica” (PDT). Possiamo fare un esempio di tale terapia descrivendo l’utilizzo delle 
porfirine, sostanze fotosensibili che assorbono in varie zone spettrali, come ad esempio 
dimostrano i coefficienti di assorbimento di alcune di queste sostanze riportate in Fig. 2a. Tale 
figura mostra degli spettri di assorbimento di alcuni fotosensibilizzanti, come l’ 
ematoporfirina (linea continua) il cui picco di assorbimento si ha intorno ai 400 nm. La luce 
con cui si irradiano i tessuti è di 630 nm, in corrispondenza di un picco molto basso di 
assorbimento; tale tecnica si usa per permettere una forte penetrazione della radiazione 
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internamente al tessuto tumorale aumentando così l’efficienza del trattamento. Largamente 
utilizzata è l’ematoporfirina che viene iniettata nel paziente e si accumula maggiormente nei 
tessuti tumorali.  
 
Fig. 1: Mappa d’interazione laser-tessuti. 
 
Tali tessuti vengono dunque irradiati da luce laser (tipicamente un laser a colorante); 
l’ematoporfirina assorbe la radiazione passando ad uno stato eccitato e la riemette quasi 
istantaneamente; l’energia ritrasmessa viene assorbita dalle molecole di ossigeno che passano 
ad uno stato molto reattivo (Fig. 2b): si ha la formazione di radicali liberi che, legandosi alle 
pareti lipidiche e agli acidi nucleici, aggrediscono e uccidono le cellule tumorali. La Fig. 2b 
rappresenta uno schema del trasferimento dell’energia da una sostanza fotosensibile 
(ematoporfirina) alle molecole di ossigeno [2]. La molecola assorbe un fotone con un 
conseguente salto di un elettrone verso orbitali esterni vuoti (S1 e S2). Dopo circa 20 nsec 
possono verificarsi tre fenomeni: il primo è un decadimento radiativo con emissione di 
fluorescenza, il secondo è una conversione dell’energia in calore e il terzo un cambiamento di 
stato dell’elettrone il quale modifica solo lo spin (stato di tripletto T1 e T2). Quest’ultimo 
fenomeno è statisticamente dominante e porta a sua volta ad altri fenomeni: il primo è un 
decadimento radiativo con emissione di fosforescenza e il secondo, che è quello che più 
interessa, un trasferimento energetico alle molecole di ossigeno che, eccitandosi, producono 
radicali liberi. Dal punto di vista medico lo schema del processo descritto è il seguente: 
dapprima si procede con l’inserimento nel tessuto delle molecole fotosensibilizzanti (S); 
successivamente avviene una ritenzione selettiva da parte del tessuto tumorale delle molecole 
S; di seguito avviene l’interazione con la luce laser che produce eccitazione risonante 
dell’elemento fotosensibilizzante ( hν+ S→S*); successivamente avviene un decadimento 
veloce di S* ed un trasferimento energetico alle molecole di ossigeno O2; ne segue la 
formazione di radicali liberi; nella fase finale si ha l’eradicamento del tumore. 
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Fig. 2: Spettri di assorbimento di emporfirina (linea continua ) e di altri sensibilizzanti (a) e schema di 
eccitazione e diseccitazione dell’emoporfirina con produzione di radicali liberi (b). 
 
2.2 INTERAZIONE TERMICA 
 
Nella mappa delle interazioni di Fig. 1 vediamo che si ha interazione termica quando la durata 
dell’impulso laser va dai millisecondi ad alcuni secondi, la luce laser è di tipo IR e visibile e 
l’intensità dell’ordine di 102-104 W/cm2. Per ottenere tale effetto si utilizza l’estrema 
concentrabilità dell’energia luminosa in spot micro o millimetrico con una conseguente 
conversione di energia elettromagnetica in energia termica. A livello microscopico 
l’interazione termica è spiegabile in termini di stati vibrazionali delle molecole; infatti 
l’assorbimento da parte delle molecole avviene nella zona dello spettro vibro-rotazionale 
(MW-IR). Poiché la struttura del tessuto che consideriamo è un insieme complesso ed 
eterogeneo di mezzi di propagazione le rotazioni sono ostacolate e l’ampiezza delle vibrazioni 
sono più o meno smorzate. Un quanto di energia hν viene assorbito da una molecola A che 
passa in uno stato vibrazionale A*; nel nuovo stato vibrazionale la molecola ha dimensioni 
medie maggiori. Successivamente per scattering anaelastico con una molecola adiacente M 
essa ritorna nello stato A (con tempi caratteristici di circa 100 ps); tale collisione aumenta 
l’energia cinetica di M; estendendo il discorso a tutte le molecole investite dalla radiazione si 
ottiene un aumento della temperatura. Il range energetico per ottenere la prima ionizzazione 
delle molecole biologiche va da circa 1 a 10 eV mentre la banda complessiva di assorbimento 
dei tessuti va da circa 1000 nm (IR) a 190 nm (UV). La Fig. 3a mostra alcuni coefficienti di 
assorbimento relativi all’acqua e ad alcune importanti componenti dei tessuti biologici. Un 
ruolo importantissimo nello studio dell’interazione termica è rivestito dall’acqua che è 
presente abbondantemente in quasi tutti i tessuti biologici. Essa ha un picco di assorbimento 
intorno ai 3000 nm e un ottimo assorbimento in tutto l’infrarosso [3]. Per sfruttare tale 
assorbimento si utilizzano laser a CO2 (10600 nm) o Nd:YAG (1064 nm). Il primo ha uno 
spiccato effetto “bisturi” ed è utilizzato per incidere i tessuti con incredibile precisione e 
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minimo danno; infatti l’effetto termico, oltre a permettere l’utilizzo del laser in luogo del 
tradizionale bisturi, possiede un effetto emostaticizzante nei confronti dei piccoli vasi 
sanguigni consentendo di effettuare interventi più puliti e meno invasivi. Il secondo ha una 
profondità di penetrazione più elevata che va oltre il centinaio di μm (mentre per il CO2 è di 
circa 20-30 μm) ed è quindi in grado di agire in profondità nei tessuti connettivi; tale laser 
viene inoltre impiegato per la distruzione tramite vaporizzazione di alcuni tumori (infatti il 
laser Nd:YAG a questa lunghezza d’onda può sfruttare grosse erogazioni di potenza che 
vanno ben oltre i 100 W). 
 
 
Fig. 3: Alcuni coefficienti di assorbimento in acqua ed in componenti dei tessuti biologici in funzione della 
lunghezza d’onda e del tipo di laser (a) e tipico andamento della fluenza trasmessa al tessuto in funzione 
della profondità (b). 
 
Anche il laser ad argo (λ= 488 e 514,5 nm), come altri tipi di laser, viene assorbito fortemente 
dall’emoglobina e viene utilizzato per la coagulazione sottocutanea delle lesioni. L’inverso 
del coefficiente di assorbimento permette di individuare la profondità di penetrazione della 
radiazione nel tessuto, intendendo con questa la profondità alla quale l’intensità della 
radiazione si riduce ad 1/e ad opera dell’assorbimento. A titolo di esempio la Fig. 3b mostra 
una tipica curva di intensità trasmessa in un tessuto biologico in funzione della profondità. Il 
coefficiente di assorbimento è pari a 10 cm-1 (emoglobina a 630 nm), la riflettività R e lo 
scattering Fsc intervengono alla superficie con una riduzione del 10% sull’intensità totale I0, 
la lunghezza di penetrazione, calcolata a 1/e dell'intensità incidente, è pari a 0.05 cm, ovvero a 
500 microns. Quando si studia l’effetto termico del laser sui tessuti umani bisogna considerare 
le temperature che si raggiungono e i danni che vengono provocati ai tessuti. Possiamo 
riassumere schematicamente il tipo di danno in base alla temperatura come segue: 
* 43°C – 45°C Ipertermia, cambiamenti conformazionali delle cellule 
* 50°C Riduzione dell’attività degli enzimi 
* 60°C Coagulazione, scioglimento delle proteine 
* 80°C Carbonizzazione, scioglimento del collagene 
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* 100°C Vaporizzazione e ablazione 
* >100°C Rottura dei vacuoli 
* 300-1000°C Termoablazione del tessuto 
* 3350°C Vaporizzazione del carbonio 
Tale schema è alla base di molte tecniche terapeutiche utilizzate per la cura dei tumori. Una di 
queste è la necrosi selettiva dei tessuti: tramite un laser lanciato in fibra è possibile portare 
endoscopicamente la radiazione nella massa tumorale; con potenze relativamente basse (circa 
1W) si scalda il tessuto tumorale (il quale è più sensibile alle alte temperature rispetto al 
tessuto sano) fino a 45 °C con una conseguente necrosi del tessuto stesso . Un altro utilizzo si 
ha nella chirurgia tumorale d’urgenza; in alcuni casi infatti la massa tumorale può ostruire 
grossi vasi sanguigni o le vie respiratorie; in questi casi i tessuti malati vengono direttamente 
vaporizzati per permettere al paziente di sopravvivere. La lunga durata degli impulsi adoperati 
nell’interazione termica (che arriva fino a qualche secondo) comporta un danno termico ai 
tessuti sani dovuto alla diffusione della radiazione nel sito operatorio. A questo scopo la 
distanza L alla quale si ha danno del tessuto sano in funzione del tempo di esposizione 
coincide con la lunghezza di diffusione termica: 
 
dove D è il coefficiente di diffusione termico, τ è la durata dell’impulso, K la conducibilità 
termica del tessuto, ρ la densità e cs il calore specifico [4]. Ad esempio se consideriamo 
l’acqua che assorbe la radiazione del laser a CO2 si ottiene una velocità di diffusione della 
necrosi di 0,8 mm/sec; tale parametro è importante se si vuole utilizzare il laser come un 
bisturi; in tal caso si utilizzano impulsi della dalla durata di circa 50 μsec che distribuiscono 
un’energia di 100 mJ con una frequenza di impulsi di 100 Hz; lo spot focale è di circa 300 
μm; da ciò si deduce che la velocità di spostamento sulla cute per non avere un danno termico 
elevato è di 3 cm/sec. Nel caso in cui il coefficiente di assorbimento è tale che μ-1<<L 
(profondità di penetrazione minore della lunghezza di diffusione termica) l’aumento di 
temperatura alla superficie del tessuto e al tempo τ sarà dato dalla relazione: 
 
Nel caso in cui il coefficiente di assorbimento è tale che μ-1>>L (profondità di penetrazione 
maggiore della lunghezza di diffusione termica) l’aumento di temperatura alla profondità z e 
al tempo τ sarà dato dalla relazione: 
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Un tipico esempio di utilizzo dell’effetto termico del laser si ha in oftalmologia per le 
patologie alla retina. Il diverso assorbimento della cornea rispetto alla retina permette di 
effettuare operazioni di microchirurgia senza dover incidere il bulbo oculare. Utilizzando un 
laser di lunghezza d’onda adeguata si riesce ad operare in profondità (tessuto coroidale) senza 
danneggiare la parte anteriore della retina. L’azione termica permette la formazione di 
microcoaguli nel tessuto retinico ed epiteliale che sono utili nella cura della retina in caso di 
distacco (es. retinopatia nel diabetico). Le principali applicazioni laser per effetti termici 
consistono in: Saldatura di tessuti:(CO2, Argon, Diodo); Esempi: Anastomosi vascolare laser-
assistita; Saldatura cutanea; Saldatura di dotti urologici. Ipertermia: (Nd:YAG, CO2); Esempi: 
Ipertermia interstiziale per trattamento dei tumori. Fotocoagulazione:(Nd:YAG, Dye, Diodo, 
Argon); Esempi: Fotocoagulazione retinica; Trattamento dermatologico di lesioni vascolari o 
pigmentate. 
 
Fig. 4: Schematizzazione del danno termico tissutale. 
 
Il danno termico tissutale indotto da fasci laser può essere schematizzato come in Fig. 4. 
Consiste in una zona di evaporazione di tessuto e di acqua, una limitrofa zona di 
carbonizzazione, una di danno termico irreversibile (necrosi coagulativa) ed una di danno 
termico reversibile (ipertermia). 
 
2.3 INTERAZIONE FOTOABLATIVA 
 
Molte biomolecole assorbono fortemente nella banda UV (200-320 nm); tali forti 
assorbimenti (per impulsi di durata di 15 nsec) comportano una dissociazione molecolare 
localizzata (i fotoni hanno energia sufficiente a rompere i legami molecolari con energia di ~ 
6 eV). Il processo fotoablativo consiste nella fotodissociazione di macromolecole (AB) in foto 
prodotti repulsivi (A+ e B-). L’energia residua non utilizzata per la rottura dei legami 
molecolari rimane nei fotoprodotti sotto forma di energia cinetica traslazionale. Ciò spiega 
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l’istantanea espulsione ad alta velocità dei fotoprodotti dalla zona colpita dal fascio [5]. Effetti 
simili possono essere ottenuti anche da laser di luce visibile con intensità dell’ordine di 1010 
W/cm2. Lo schema d’interazione è dunque il seguente: impulsi laser UV vengono focalizzati 
sul tessuto con una intensità di circa 108 W/cm2; la radiazione UV viene fortemente assorbita 
da parte delle proteine, amidi e peptidi fino a profondità di penetrazioni dell’ordine di 1 μm; 
ne segue una alta eccitazione delle macromolecole con formazione di fotodiseccitazione in 
foto prodotti repulsivi; infine una espulsione dei foto prodotti ad alta velocità (supersonica) 
senza necrosi dei tessuti né effetti termici prodotti. I laser più utilizzati in questo tipo di 
terapia sono quelli che emettono principalmente nella banda UV; quindi laser ad eccimeri 
(ArF: 193nm, KrF: 248 nm) e Nd:YAG quarta armonica (266 nm), quest’ultimo eccellente 
per i tagli ad alta precisione. Un tipico esempio di utilizzo della tecnica foto ablativa si ha nel 
campo della Oftalmologia per la chirurgia rifrattiva dell’occhio: tecniche PRK e LASIK. I 
difetti visivi nell’uomo sono dovuti in gran parte alla cattiva messa a fuoco delle immagini 
sulla retina da parte delle “lenti naturali” dell’occhio. Tali lenti sono la cornea (che ha il 
maggior potere diottrico, circa + 43 diottrie) e il cristallino (+13 diottrie). Le patologie più 
frequenti sono la miopia (l’immagine viene focalizzata prima della retina), l’ipermetropia 
(l’immagine viene focalizzata dopo la retina) e l’astigmatismo (l’immagine viene focalizzata 
diversamente su due piani ortogonali con la presenza di due fuochi). 
Questi difetti sono principalmente dovuti alla cattiva convergenza dei raggi luminosi da parte 
di cornea e cristallino (miopia e ipermetropia) e alla asfericità della cornea (astigmatismo). La 
tecnica fotoablativa permette di risolvere parzialmente o totalmente questi disturbi. Nel 1988 
è stata ideata la cheratectomia fotorifrattiva (PRK); sostanzialmente si tratta di un algoritmo 
che mette in relazione la quantità di tessuto corneale da asportare in relazione alla correzione 
diottrica da effettuare. L’asportazione del tessuto viene effettuata per fotoablazione da un 
laser ad eccimeri (ArF: 193 nm) la cui radiazione viene quasi totalmente assorbita dal tessuto 
corneale. Ogni impulso, della durata di circa 15 ns, asporta mediamente un quarto di micron 
del tessuto corneale lasciando il tessuto superficiale liscio e privo di asperità. In questo modo, 
con un andamento a scansione del fascio laser (il cui diametro è di 1-2 mm), è possibile 
rimodellare la cornea correggendone i difetti. In caso di miopia il rimodellamento avverrà 
nella parte centrale della cornea (per renderla meno convergente) mentre per l’ipermetropia si 
agirà sulla parte periferica. Invece per la correzione dell’astigmatismo la cornea verrà 
rimodellata per essere resa sferica. La tecnica LASIK (Laser in situ cheratomileusis) consiste 
nell’apertura di un lembo della cornea (che viene ribaltato) e una conseguente fotoablazione 
del tessuto interno. Questo permette di effettuare delle correzioni diottriche molto più elevate 
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rispetto alla tecnica PRK. Alla fine dell’intervento il lembo ribaltato viene riposizionato al 
centro della cornea. La Fig. 5 mostra uno schema della tecnica PRK per la correzione della 
curvatura esterna della cornea (a) ed uno della tecnica LASIK per la correzione della 
curvatura interna della cornea (b). Un altro esempio di interazione foto ablativa si ha nella 
fenestrazione della guaina del nervo ottico. 
 
Fig. 5: Tecnica PRK per la correzione della curvatura esterna (a) e tecnica LASIK per la correzione della 
curvatura interna della cornea (b). 
 
Tale procedura viene praticata per trattare una condizione chiamata pseudotumor celebri, una 
patologia neurologica caratterizzata da un aumento della pressione intracranica che causa 
cefalea e difetti visivi, e che puo’ portare a cecita’ (Fig. 6). 
 
Fig. 6: Fenestrazione della guaina del nervo ottico. 
 
In campo Cardiologico esistono tante altre applicazioni che adoperano tale interazione laser. 
Un esempio particolare riguarda la tecnica invasiva ma efficace nella creazione dei micro 
canali di rivascolarizzazione transmiocardica laser (TMLR) ottenuta trasportando la luce laser 
in micrometriche fibre sulla parete cardiaca (Fig. 7). Anche la neurochirurgia fa ampio uso di 
laser UV per indurre processi non termici fotoablativi che permettono di limitare al minimo il 
danno al tessuto indotto dalla radiazione laser. Per tale motivo la microchirurgia del cervello 
risulta particolarmente indicata, specie nel caso di asportazione di tessuto maligno localizzato. 
La Fig. 8 mostra il trattamento laser di un tumore al cervello. In alto a sinistra la freccia 
celeste indica un voluminoso tumore intraventricolare alla RMN. In alto a destra l'aspetto 
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all'endoscopio. In basso a sinistra si esegue una settostomia (per mettere in comunicazione i 
due ventricoli laterali) con il laser (Q-switched Nd:Yag) (freccia verde), infine si esegue una 
stomia fra III ventricolo e cisterna della base per permettere al liquor di defluire lungo un 
percorso naturale interno (freccia rossa, in basso a destra). 
 
                            
Fig. 7: Rivascolarizzazione trans-miocardica laser.  
 
2.4 INTERAZIONE ELETTROMECCANICA 
 
Nel grafico delle interazioni laser-materia di Fig.1 osserviamo che l’interazione 
elettromeccanica avviene con impulsi laser di alcuni nanosecondi o decine di picosecondi e 
con intensità molto elevate, superiori a 1010 W/cm2. Un tipico laser usato in questa modalità è 
il Nd:YAG Q-switched e mode-loked. Il processo interattivo non è sostenuto da un 
assorbimento lineare e quindi non è di tipo termico (anche se un effetto termico localizzato 
esiste). I laser adoperati sono nel campo IR e visibile. L’interazione iniziale laser-tessuto 
produce una rapida evaporazione della superficie ed una conseguente interazione laser-vapore 
che induce ionizzazione con formazione di plasma. Sulla superficie del tessuto e per tempi 
paragonabili alla durata dell’impulso laser si sviluppano campi elettrici direzionati dell’ordine 
di decine di MV/cm responsabili di accelerazione ionica verso l’esterno, in direzione normale 
alla superficie irradiata. Tali campi elettrici sono paragonabili ai campi Coulumbiani 
intermolecolari e alle energie di ionizzazione delle molecole; l’azione di questi campi provoca 
un breakdown nel materiale con una conseguente formazione di microplasma. Nellazona 
colpita dal fascio si ha quindi un’alta densità di elettroni liberi. La densità elettronica del 
plasma è dell’ordine di 1021/cm3 e la temperatura localizzata del plasma superiore a circa 105 
°C. L’onda d’urto associata alla rapida espansione del plasma avviene a velocità supersonica e 
genera una rottura meccanica localizzata nei punti in cui l’aumento della pressione eccede le 
forze di coesione dei tessuti. Le pressioni prodotte dall’onda d’urto, infatti, sono dell’ordine 
della decina di MPa, cioè talvolta superiori ai carichi di rottura dei tessuti, provocandone la 
Fig. 8 : Uso del laser UV per il trattamento 
neurochirurgico del tumore al cervello. 
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rapida frantumazione nmeccanica. Il meccanismo di ionizzazione iniziale varia a seconda 
della durata dell’impulso laser. Per impulsi dell’ordine di 10 ns la ionizzazione è causata da 
un’emissione termoionica derivante dalla focalizzazione del calore sul bersaglio e 
dall’eccessivo aumento di temperatura localizzato (la presenza di impurità aumenta questo 
effetto). Per impulsi dell’ordine di 20 ps si ha ionizzazione a causa di un processo non lineare 
chiamato “assorbimento multiplo di fotoni”: l’alta radiazione concentrata nello spot focale 
viene assorbita ed arriva a ionizzare le molecole producendo elettroni liberi. La soglia 
d’intensità per la produzione dei due fenomeni è diversa: ad esempio in aria si ottengono 
elettroni liberi per effetto termico con intensità di 1011 W/cm2 mentre per avere assorbimento 
multiplo di fotoni occorrono intensità dell’ordine di 1014 W/cm2 (nei tessuti biologici tali 
valori sono ridotti di un fattore 100). La densità di energia distribuita è comunque uguale nei 
due casi ed è circa 10 J/cm2. L’espansione del plasma genera un’onda d’urto sferica che copre 
una distanza di circa 30 μm; durante tale espansione si raggiungono le temperature e le 
pressioni più alte. La pressione dovuta all’onda d’urto genera uno stress meccanico e una 
conseguente lacerazione del tessuto in esame. Tipico utilizzo di tale fenomeno si ha in campo 
oftalmico. Infatti si possono effettuare interventi di rimozione tissutale internamente al bulbo 
oculare senza doverlo incidere (ad esempio per la cura di alcune retinopatie o per la rimozione 
di tessuti opachi che si formano nella cornea dopo interventi alla cataratta). Più recentemente 
l’utilizzo di tale tecnica si è esteso alla cura delle patologie riguardanti la formazione dei 
calcoli (in pratica si frantumano i calcoli grazie alla pressione generata dall’onda d’urto del 
plasma) e per alcune patologie cardiovascolari (rimozione di trombi nei piccoli vasi). In questi 
ultimi casi l’onda d’urto porta alla rapida vaporizzazione dell’acqua contenuta nei calcoli o 
nei trombi con una successiva esplosione locale di tali materiali. 
 
Fig. 9: Applicazioni del laser ad olmio alla frantumazione di calcoli renali (a, b, c) e di agglomerati in vaso 
sanguigno (d, e). 
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La Fig. 9 mostra uno schema di frantumazione con laser ad Olmio (Ho:YAG, 2.1 μm, 700 mJ, 
8 Hz) di un calcolo renale raggiunto tramite fibra ottica (300 μm diametro)(a), una foto in 
endoscopia del calcolo prima dell’irraggiamento (b) ed una foto dei frammenti provocati (c). 
Nella stessa figura viene riportata la schematizzazione della litotripsia endoscopica, sempre 
con laser Ho:YAG, di agglomerati solidi in porzioni di letto cardiovascolare raggiunti con 
endoscopio flessibile o rigido (d, e). In campo odontoiatrico negli ultimi anni è apparso il 
laser Er, Cr: YSGG (Erbium, Chromium: Yttrium, Scandium, Gallium, Garnet) che emette 
impulsi IR a 2.78 μm di lunghezza d’onda, energia di impulso di alcune centinaia di mJ, 
durata di impulso di circa 140 μs, 20 Hz repetition rate, 600 mm spot diameter (da fibra 
ottica) con adjustable air/water spray contemporaneo all’impulso laser. Tale laser permette di 
rimuovere alti tassi di atomi e molecole grazie al picco di assorbimento dell’idrossiapatite alla 
lunghezza d’onda di 2.78 micron e all’intensa onda d’urto conseguente [6]. 
Per tale motivo è particolarmente indicato per produrre crateri dentinali nella clinica 
conservativa sostituendo del tutto la tradizionale trapanatura meccanica e le conseguenze ad 
essa associate. La Fig. 10 mostra il coefficiente di assorbimento nella dentina, acqua ed 
idrossiapatite in funzione della lunghezza d’onda (a), uno schema dell’irraggiamento laser 
associato al jet aria/acqua di rimozione dei detriti (b) ed una foto SEM di un tipico canale 
dentinale scavato dalla radiazione laser (c). 
 
Fig. 10: Dati relativi all’utilizzo del laser Er,Cr:YSGG adoperato in campo Odontoiatrico. 
 
3. LASER DIAGNOSTICA 
 
Oltre all’utilizzo terapeutico dei laser si è ultimamente sviluppato anche l’utilizzo diagnostico. 
La diagnostica laser è utilizzata per vari scopi, come l’individuazione di vari tipi di tumore, il 
riconoscimento dei tassi di irrorazione sanguigna dei tessuti, la differenziazione di tessuti, il 
riconoscimento delle attività metaboliche tissutali. Per capire come i laser siano utilizzati per 
diagnosticare patologie tumorali, o la differenziazione di tessuti, bisogna prima approfondire 
il fenomeno che viene sfruttato a tal fine: la luminescenza dei tessuti biologici. 
Sostanzialmente si ha luminescenza dei tessuti per un processo di assorbimento e riemissione 
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della luce incidente. Esistono svariati tipi di luminescenza (radioluminescenza, 
termoluminescenza, bioluminescenza) a seconda del tipo di energia assorbita dal mezzo 
materiale. Il meccanismo utilizzato dalla fisica sanitaria è l’assorbimento di radiazione 
coerente da parte dei tessuti e la riemissione in fluorescenza. La schematizzazione del 
processo di assorbimento e riemissione della luce in fosforescenza e fluorescenza è simile a 
quella riportata in Fig. 2b per l’ematoporfirina [2, 3]. Lo spettro della fluorescenza dei tessuti 
dipende dalla lunghezza d’onda della luce incidente e dalla risposta all’eccitazione di svariate 
molecole e proteine presenti nelle zone illuminate. Ad esempio utilizzando un laser che 
emette radiazione UV si osserva uno spettro della fluorescenza su tutto il visibile. La 
fluorescenza dei tessuti ha una bassa efficienza quantica quindi, per ottenere dei segnali utili 
da analizzare, si utilizzano dei fotomoltiplicatori. La Fig. 11 mostra alcuni esempi di 
diagnostica basati sulla fluorescenza di differenti tessuti in funzione della lunghezza d’onda 
emessa (a) e sulla modificazione dello spettro di fluorescenza emesso da un tessuto sano ed da 
uno tumorale a vari gradi di displasia (b). Le tecniche diagnostiche utilizzate sono due: 
l’analisi dello spettro della fluorescenza e l’acquisizione dell’immagine della fluorescenza. 
Irradiando un campione di mucosa sana e uno di mucosa malata con una radiazione compresa 
tra 300 e 480 nm si ottengono risposte in fluorescenza differenti: il tessuto malato emette il 30 
per cento di radiazione in più rispetto a quello sano nella regione spettrale compresa tra 480 e 
600 nm e ha uno forma spettrale differente nella zona intorno ai 635 nm. 
 
Fig. 11: Spettri di fluorescenza da differenti tessuti (a) e da tessuti tumorali (b). 
 
Tali rilevanti differenze permettono dunque una diagnosi precisa della patologia. Con questa 
tecnicasi riescono a diagnosticare i tumori della laringe, dell’esofago e della vescica. Il limite 
di questa tecnica sta nel fatto che i dati sulla fluorescenza sono “puntuali” e non permettono di 
vedere la zona tumorale nella sua estensione (specie nei tumori estesi). 
Un’altra tecnica di acquisizione dei dati sulla fluorescenza è la “diagnostica endoscopica” che 
permette di ottenere immagini di ampie aree tumorali. Un esempio si ha nella diagnosi dei 
tumori tracheobronchiali: il tessuto viene irradiato con luce coerente (laser elio-cadmio a 442 
nm con potenza di 125 mW) e se ne osserva l’emissione in fluorescenza globale; il tessuto 
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malato ha uno spessore della mucosa si circa 120 μm mentre quello sano è di circa 40 μm. La 
sottomucosa (che è il tessuto che emette fortemente in fluorescenza) risulterà dunque più 
“vistosa” nelle zone sane: si otterrà un’immagine in negativo del tumore. Esiste la possibilità 
di filmare il segnale con due telecamere filtrate nel rosso e nel verde che, tramite un software 
dedicato, ricostruiscono l’immagine del sito tumorale in falsi colori. Questa tecnica è 
utilizzata per la diagnosi del tumore ai polmoni: tramite un broncoscopio si eseguono 
scansioni del sito da osservare prima con luce bianca (broncoscopia tradizionale) e poi con la 
rilevazione della fluorescenza indotta da una sorgente laser; il risultato combinato delle due 
tecniche produce una rilevazione del tumore nel 96% dei casi. 
 
4. LASER NEL CAMPO DEI BIO-MATERIALI 
 
Nel campo dei materiali biocompatibili l’utilizzo di fasci laser sta diventando sempre più utile 
allo scopo di poterne trattare e modificare sia le superfici che i materiali bulk per renderli più 
idonei agli scopi protesici. Le applicazioni possibili sono molteplici; per esempio si parla di 
deposizione di film sottili biocompatibili su superfici di protesi, della realizzazione di micro 
filtri per il drenaggio di liquidi biologici, del trattamento termico di superfici per renderle più 
inerti, dell’irraggiamento di polimeri per indurne la saldatura, di modifiche superficiali delle 
proprietà chimiche e fisiche (bagnabilità, micro durezza, resistenza ad usura, rugosità,…), di 
impiantazione ionica con fasci multi energetici su superfici protesiche, ecc..  
 
4.1 Tecnica Pulsed Laser Deposition (PLD) 
 
La tecnica di crescita Pulsed Laser Deposition (PLD), fotodeposizione laser in atmosfera 
controllata e in vuoto, permette di realizzare, con le modalità della crescita strato per strato, 
l’integrazione armonica di materiali dalle diverse proprietà funzionali, in eterostrutture 
polifunzionali e dispositivi integrati più o meno complessi. In tale ottica, la tecnica PLD 
riveste una rilevante importanza per la sintesi di ossidi con applicazioni ai microsistemi e per 
la deposizione di complesse molecole biocompatibili, come l’idrossiapatite ed alcuni 
composti calcio-fosforo. La deposizione sottovuoto di idrossiapatite (HA), Ca10 
(PO4)6(OH)2, effettuata con laser di potenza del tipo Nd:YAG, con impulsi di alcune 
centinaia di mJ e durata di alcuni ns, per esempio, è risultata particolarmente utile per rivestire 
superfici metalliche, polimeriche e ceramiche al fine di renderle maggiormente adese alle 
strutture ossee che di per sè contengono già alte concentrazioni di tali molecole. La Fig. 12 
mostra un tipico apparato sperimentale di foto deposizione laser in vuoto di HA. Il laser 
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irradia una targhetta di idrossiapatite ed un film sottile viene riportato sulla superficie di un 
substrato posto a pochi centimetri di distanza dal target. 
 
 
Fig. 12: Tecnica PLD adoperata per la fotodeposizione di idrossiapatite in vuoto. 
 
Il riscaldamento del substrato a circa 600 °C permette la crescita di un film poli-cristallino e 
ben adeso, con ottime proprietà di biocompatibilità [7]. 
 
 
Fig. 13: Film di HA al SEM (a), dipendenza della granulometria dalla lunghezza d’onda laser (b), protesi 
odontoiatriche (c) ed ortopediche (d) rivestite con idrossiapatite. 
 
I principali requisiti richiesti ad un rivestimento di idrossiapatite sono: alto spessore (100-300 
μm), elevata microcristallintà, alta granulometria e porosità (>10 microns), elevata adesività 
al substrato, elevata resistenza meccanica, basso contenuto di altre fasi Ca-P e basso 
contenuto di contaminanti. Le proprietà del laser adoperato (lunghezza d’onda, energia 
dell’impulso, durata dell’impulso), le condizioni di interazione laser-materia (in vuoto, in gas 
inerte, in ambiente con ossigeno,…) e quelle di deposizione (temperatura ambiente, alta 
temperature, tipo di substrato,…) permettono di ottenere i requisiti richiesti. I tassi di 
ablazione sono dell’ordine di 1014 molecole di HA per impulso laser e crescono con 
l’aumentare della fluenza laser. La Fig. 13 mostra la granulometria al SEM di un tipico 
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rivestimento in HA (a), la dipendenza della dimensione dei grani in funzione della lunghezza 
d’onda del laser adoperato (b), dei tipici rivestimenti in HA ottenuti su substrati di titanio 
adoperati in campo odontoiatrico nella implantologia mascellare (c) e in campo ortopedico 
nella tazza acetabulare del femore artificiale (d). 
 
4.2 MODIFICHE LASER PROFONDE IN BIOMATERIALI 
 
Il laser può operare modificando le proprietà bulk del materiale. Ciò può avvenire qualora il 
coefficiente di assorbimento laser non è elevato e la luce può arrivare in profondità, oppure a 
lunghi tempi di irraggiamento che determinato rimozione laser fino ad elevate profondità del 
campione. Nel primo caso, per esempio, il laser può raggiungere interfacce profonde 
attraversando materiali quasi trasparenti e cedere l’energia localmente producendo determinati 
effetti termici e/o fotochimici. E’ questo il caso del polietilene puro (PE), poco assorbente alla 
luce visibile, che accoppiato a polietilene con fibre in carbonio (CPE), altamente assorbente 
alla luce visibile, può essere ad esso saldato efficacemente. Alla interfaccia PE/CPE è 
possibile rilasciare l’energia laser che è stata trasmessa dal soprastante film di PE e, per 
effetto fototermico e fotochimico, indurre resistenti saldature polimeriche. Nel secondo caso, 
adoperando relativamente lunghi tempi di esposizione, è possibile modificare la geometria del 
materiale irradiato. Per esempio le superfici di PTFE (teflon) possono essere ablate lungo la 
direzione di arrivo della luce laser con fasci di luce visibile ed UV. I tassi di rimozione sono 
dell’ordine di 1 μm per impulso. Adoperando delle maschere metalliche micro perforate è 
possibile indurre ablazione sulla geometria desiderata modificando la struttura del materiale 
polimerico. In tal senso sono stati realizzati micro filtri in PTFE con perforazioni dell’ordine 
della decina di micron su spessori del millimetro e su vaste aree dell’ordine di alcuni 
centimetri quadri. Sono stati perforati micro cateteri in teflon per agevolare il drenaggio del 
liquido idrocefalico nell’idrocefalia del bambino aumentando significativamente la vita media 
del dispositivo di shunt che nel tempo tendeva ad otturarsi. La Fig. 14 mostra uno schema 
dell' irraggiamento laser-maschera-PTFE (a), una foto SEM del micro filtro realizzato (b) e 
l’applicazione finale della filtrazione del catetere in PTFE adoperato nello shunt idrocefalico 
del bambino [8]. 
 
4.3 MODIFICHE LASER SUPERFICIALI IN BIOMATERIALI 
 
L’irraggiamento laser di materiali produce la rimozione dei primi strati superficiali dovuta a 
diversi fenomeni, come quello di evaporazione, formazione di radicali liberi, risolidificazione 
e craterizzazione della superficie. Tali effetti dipendono dal tipo di laser usato, per esempio il 
laser IR su metalli induce effetti termici mentre il laser UV su polimeri promuove effetti 
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ablativi e fotochimici. Molto influente è pure la condizione di irraggiamento permettendo per 
esempio di indurre strati ossidati, nitrurati e carboniosi nel caso l’ablazione avvenga in 
presenza di gas ossigeno, azoto e metano, rispettivamente. Come risultato degli effetti 
inducibili in metalli, ceramiche e polimeri da parte del fascio laser, se ne citano alcuni che 
riguardano la modifica delle proprietà chimico-fisiche delle superficiali trattate. 
 
Fig. 14: Schema di irraggiamento laser del PTFE (a), filtro ottenuto (b) e applicazione allo shunt 
idrocefalico (c). 
 
In polietilene ad alto peso molecolare (UHMWPE) l’irraggiamento laser induce modifiche 
nella rugosità superficiale che generalmente, per laser visibili (532nm) e di intensità 
dell’ordine di 108 W/cm2, consistono in una riduzione della rugosità iniziale, come appare in 
Fig. 15a per un laser impulsato a 3 ns con 10 Hz repetition rate in funzione del tempo di 
irraggiamento [9]. L’irraggiamento laser produce anche un micro indurimento della superficie 
irradiata, come evidenziato in funzione del tempo di irraggiamento in Fig. 15b. 
 
 
Fig. 15: Riduzione della rugosità (a) ed aumento della durezza (b) di UHMWPE irradiato da fasci laser 
visibili e modifica di angolo di bagnabilità di UHMWPE irraggiato con fasci laser (c, d). 
 
Le proprietà di bagnabilità possono essere influenzate dall’irraggiamento laser, come accade 
in polietilene biocompatibile irradiato da Nd:YAG a 532 nm. L’angolo di contatto di 
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UHMWPE con acqua, a temperatura e pressione ambiente, varia da 68° per il campione non 
irradiato (Fig. 15c) a 85.5° dopo assorbimento della radiazione per 180 s ad 30 Hz (Fig.15d), 
rendendo la superficie maggiormente idrofoba. Recenti applicazioni nel campo dei 
biomateriali si stanno ottenendo per il loro trattamento con impiantazione ionica multi 
energetica di ioni ottenuti da sorgente laser. Una laser ion source (LIS) ottenuta adoperando 
un Nd:YAG laser a 1064 nm, 1010 W/cm2 e 30 z repetition rate, irradiante target metallici e 
non (Ti, C, Si, AlO,…) può produrre un plasma dinanzi alla superficie del target. 
L’espansione del plasma in vuoto, le condizioni di non-equilibrio di carica, l’alto campo 
elettrico raggiunto nel plasma e l’alta temperatura e densità del core del plasma favoriscono la 
produzione di ioni a stato di carica compreso tra 1+ e 10+ con energie medie dell’ordine di 1-
10 keV ed alta corrente (oltre 100 mA). Tali ioni possono essere estratti da una camera di 
estrazione per essere sottoposti ad un campo elettrico esterno che li accelera ulteriormente. 
Recentemente presso i LNS di Catania gli ioni sono stati accelerati con una tensione massima 
di 30-40 kV. Per ogni stato di 
carica lo ione acquista quindi una energia da circa 40 keV a circa 400 keV per lo stato di 
carica 1+ e 10+, rispettivamente. Ogni singolo stato di carica presenta originariamente una 
distribuzione in energia di tipo Boltzmann che viene fortemente ristretta dal processo di post 
accelerazione del campo elettrico. Il fascio di ioni così ottenuto è di tipo multienergetico ed è 
caratterizzato da alte densità di corrente. Esso è impiegabile per impiantare gli strati di 
superficie di materiali al fine di renderle meno reattive, più dure e più resistenti all’usura. In 
tal senso, per esempio, la Fig. 16 mostra il risultato di un impianto multiplo di UHMWPE con 
ioni Ti ottenuti da LIS. All’aumentare della dose di impianto la perdita di peso del polimero, 
sottoposto a stress di usura in funzione del tempo, decresce progressivamente evidenziando un 
notevole incremento di resistenza meccanica del polimero [10]. 
 
Fig. 16: Perdita di peso per usura di UHMWPE prima e dopo impianto da ioni LIS (30 kV). 
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5. CONCLUSIONI 
 
I fasci laser trovano sempre maggiore impiego nel campo Bio-Medico. Soprattutto il loro 
utilizzo è destinato a scopi terapeutici, diagnostici e di trattamento di materiali biocompatibili. 
Le proprietà del fascio laser vengono scelte sulla base di quale delle quattro interazioni 
fondamentali si vogliono sfruttare, l’interazione fotochimica, quella termica, quella foto 
ablativa e quella elettromeccanica, allo scopo di trattare e diagnosticare il tessuto in esame o 
modificare e preparare un materiale biocompatibile per una protesi. Molto importante 
risultano i coefficienti di assorbimento dei materiali irradiati che regolano la profondità di 
deposizione di energia del fascio laser. La lunghezza d’onda del laser va scelta sulla base dei 
coefficienti di assorbimento per massimizzare assorbanza e trasmittività del fascio. Non 
vanno trascurati effetti secondari come la riflettività, la pressione di radiazione, effetti di 
scattering della luce, lunghezza di diffusione termica pilotata dalla durata dell’impulso laser e 
dalla conducibilità del tessuto, componente evaporata ed ionizzata emessa ad alta velocità dal 
campione irradiato. Questi ultimi aspetti sono oggi maggiormente attenzionati dai ricercatori 
del settore che pian piano forniscono dei database utilissimi per coloro che vogliono 
avvicinarsi all’impiego dei laser nel campo Biologico e Medico. Grazie ai recenti progressi 
fatti dalla microelettronica le sorgenti laser sono diventate, sempre più compatte, meno 
costose e sempre più flessibili ad essere adattate alle diverse esigenze bio-mediche. La 
lunghezza d’onda laser, infatti, viene scelta sulla base dei valori di assorbimento che si 
vogliono avere nel tessuto ed il laser viene fabbricato con miscele di materiali che inducono 
emissione stimolata proprio alla lunghezza d’onda desiderata. Infine bisogna ricordare 
l’importanza della fibra ottica che deve essere adatta al tipo di luce che si vuole trasportare e 
che oggi può scendere al di sotto dei 10 micron di diametro e che permette all’operatore di 
aumentare l’intensità laser sulla superficie del target e di poter introdurre in vitro ed in vivo il 
laser senza danneggiare altri organi o in maniera del tutto micro-invasiva. La fisica di base, 
unita alle conoscenze di chimica, di biologia e di medicina, ci permette oggi di poter meglio 
controllare l’utilizzo di tali radiazioni allo scopo di poter migliorare significativamente la 
qualità della vita di ognuno di noi. 
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SOMMARIO  
 
Con la diffusione dei sistemi di diagnostica per immagini come la risonanza magnetica (RM) 
o la tomografia computerizzata (TC), lo studio morfologico delle strutture anatomiche ha 
assunto un ruolo preminente. Inoltre l’avvento del “direct volume rendering”, moderna 
tecnica di visualizzazione tridimensionale che sfrutta le immagini fornite da RM e TC,  ha 
fornito la possibilità di individuare, con la massima fedeltà, le caratteristiche morfologiche di 
specifiche strutture. Questo metodo di visualizzazione, basato su tecniche di rendering 
tridimensionale per la produzione di immagini virtuali di alta qualità, funziona associando a 
ciascun voxel un colore ed un’opacità parziale e successivamente miscela (blending) assieme 
i vari valori,  proiettandoli su uno stesso pixel. Queste proiezioni possono essere eseguite sia 
in image-order (raycasting) che in object-order (splatting). Il reperto in esame ricostruito 
può essere virtualmente sezionato lungo un piano di taglio posizionato nello spazio. Parti di 
esso possono essere virtualmente evidenziate o eliminate per analizzarne altre. Su questa 
base abbiamo condotto uno studio morfologico su vari distretti anatomici al fine di 
dimostrare l’adattabilità di questa tecnica su ogni tipo di tessuto, sia esso duro o molle. In 
particolare, tale tecnica è stata applicata all’articolazione del ginocchio e della caviglia, 
nelle quali, tramite specifici algoritmi e con un unico esame diagnostico, è stato possibile 
osservare, contemporaneamente, le strutture ossee e i muscoli o i legamenti, evitando al 
soggetto di sottoporsi a più esami. L’applicazione di tali algoritmi di segmentazione 
rappresenta una nuova frontiera in ambito scientifico e didattico, in quanto consente di 
studiare con massima precisione e adeguata accuratezza strutture anatomiche molto 
complesse da analizzare per la loro eterogeneità dei tessuti. Infine, nell’ambito della 
medicina sportiva, il volume rendering consente l’esame delle strutture anatomiche senza la 
necessità dell’utilizzo di tecniche invasive, come ad esempio l’artroscopia, evitando, in tal 
modo, il limite della difficile ripetibilità dell’esame.  
 
INTRODUZIONE 
 
Quando si parla di immagini mediche, di solito si pensa alle tecniche diagnostiche che 
permettono di visualizzare il corpo umano vivente ottenendone rappresentazioni sempre più 
realistiche e precise. L'illustrazione medica ha una storia relativamente recente, che in 
sostanza inizia con il Rinascimento e si sviluppa seguendo l'evoluzione delle conoscenze 
mediche e delle tecniche di stampa. Parallelamente alla grafica, soprattutto nei secoli XVIII e 
XIX, un importante campo di sviluppo dell'illustrazione medico-scientifica è la produzione di 
sculture e in particolare di modelli in cera. La computer-grafica 3D rappresenta il fronte più 
avanzato di questa storia, anche perché, con la modellazione tridimensionale degli oggetti, 
costituisce una specie di sintesi tra la riproducibilità delle opere grafiche e la pulizia e la 
chiarezza didattica della ceroplastica. Grazie a specifici software (3D Studio Max, Maya, 
Softimage, per citare solo i più conosciuti), gli illustratori medici possono oggi lavorare con 
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degli oggetti tridimensionali "scolpendoli" digitalmente o ricavandoli da dati acquisiti con 
tecniche diverse (con programmi specializzati, come per esempio 3D Doctor, si possono 
ottenere e gestire oggetti 3D da scansioni TAC o MRI). Dopo la modellazione nello spazio 
tridimensionale, l'illustratore indica al computer come ricoprire le superfici degli oggetti, 
eventualmente utilizzando anche immagini digitali (texture che possono anche provenire da 
archivi di immagini fotografiche). Queste texture vengono "spalmate" sulla corazza 3D 
precedentemente creata. L'oggetto conserva così una sua realtà ben separata dallo sfondo o da 
altri oggetti e le immagini che si ottengono risultano perciò particolarmente chiare e leggibili. 
A partire dagli oggetti, poi, si possono generare delle brevi animazioni per ruotare, muovere o 
modificare la scena, aggiungendo all'illustrazione una dimensione temporale e dinamica che 
difficilmente può essere resa con la stessa efficacia da un disegno bidimensionale. 
 
MATERIALI E METODI 
 
La Risonanza Magnetica Nucleare è, come tecnologia, molto recente ed è tuttora in piena 
evoluzione. Essa offre caratteristiche uniche rispetto a tutte le altre tecniche di acquisizione in 
Medical Imaging. In una MRI il paziente viene posto all'interno di un campo magnetico ad 
alta intensità che fa sì che i momenti magnetici delle molecole del paziente si allineino alla 
direzione del campo esterno. Il paziente viene poi irradiato con una serie di impulsi di 
microonde (a basso livello di radiazione) chiamati impulsi di eccitazione che generano una 
oscillazione dei momenti magnetici delle molecole precedentemente allineati; in questo modo 
le molecole cominciano a loro volta a riemettere microonde dopo ogni impulso. Le 
riemissioni vengono misurate dal tomografo che è in grado di stabilire la localizzazione 
spaziale delle sorgenti delle microonde riemesse. Il tempo necessario ad ottenere una 
scansione completa è di circa 5-10 minuti. I dati così ricavati rappresentano varie 
caratteristiche della emissione molecolare. Modificando alcuni parametri di controllo del 
dispositivo quali, ad esempio, la frequenza, il tempo di emissione dell'impulso eccitante, il 
tempo di ritardo passato per ottenere l'impulso in ritorno, è possibile individuare particolari 
tipi di molecole, movimenti delle molecole stesse (sangue che fluisce nei vasi) e varie altre 
caratteristiche. Per la maggior parte degli apparecchi la risoluzione ottenibile per ciascuna 
matrice varia da 64x64 a 512x512 pixel. La dimensione di ciascun pixel può variare 
nell'intervallo 0.5-2 mm ed è omogenea nel piano transassiale. Il numero di slice varia in 
funzione della distanza tra le sezioni e dell'estensione dell'organo da esaminare. Ciascun pixel 
idealmente rappresenta le caratteristiche di assorbimento di un piccolo volume del corpo 
umano individuato dai limiti fisici del pixel stesso. Sebbene ricostruzioni 3D possono essere 
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generate da qualsiasi serie di slice, la fedeltà dell'immagine finale è dipendente dall'integrità 
dei dati campionati. Occorre, quindi, analizzare con cura gli effetti generati sulla qualità 
dell'immagine finale dai parametri dipendenti dal dispositivo di acquisizione, quali ad 
esempio la profondità di una slice e la distanza di interscansione. Da tenere presente che 
seppur tecnicamente si possano ottenere scansioni ad alta risoluzione e di conseguenza ottime 
immagini, questo per il paziente significa subire più alte dosi di radiazioni e un maggior 
tempo di attesa all'interno del dispositivo (e quindi maggiori possibilità che il paziente stesso 
si muova tra una scansione e l'altra con evidenti effetti di distorsione). L'output di un 
tomografo MRI risulta simile a quello delle CT salvo che le slice rappresentanti fette 
dell'oggetto sottoposto a scansione possono essere ottenute o su piani transassiali (esattamente 
come nelle CT) o su piani orientati in qualsiasi modo nello spazio (cosa non possibile per le 
CT attuali). La prima fase di trattamento delle immagini consiste, come generalmente avviene 
in caso di post-processing di immagini digitali, nella eliminazione, per quanto possibile, dalle 
immagini del rumore introdotto dai macchinari di acquisizione. Nel caso di immagini 
medicali si ha un ulteriore problema dato che il soggetto che viene analizzato è un organismo 
vivente e quindi, durante il periodo di acquisizione (che, ricordiamo, può durare alcuni 
minuti), pur con tutti gli accorgimenti adottati per assicurare l'immobilità, modifica la sua 
“forma”. Questo, ad esempio, è uno dei motivi per cui la maggior parte delle ricerche 
condotte sino ad oggi in questo campo si sono concentrate sul fornire ausilio alla chirurgia 
ortopedica o alla neurochirurgia; quando si tratta infatti di effettuare analisi su ossa o sul 
cranio e sul suo contenuto si hanno disturbi scarsi o nulli dovuti al movimento del paziente. 
Come abbiamo giá accennato una soluzione a questi problemi può venire dalla velocizzazione 
dei macchinari di acquisizione. La riduzione a pochi secondi del tempo di scansione potrebbe 
infatti consentire di acquisire un intero volume di dati mentre il paziente trattiene il respiro 
(come avviene usualmente per una radiografia). Una volta che l'insieme di dati è stato ripulito, 
riallineato e quindi le varie slice sono state più o meno "omogeneizzate'' tra di loro si passa 
alla seconda fase del processo che comporta ancora l'applicazione di tecniche di elaborazione 
dell'immagine. Per  far ciò abbiamo utilizzato la tecnica del direct volume rendering. Per il 
processo di direct volume rendering vengono utilizzati software capaci di interagire con 
diverse periferiche e hardware, capaci anche di una analisi quantitativa, necessaria sia nello 
studio di  soggetti normali che in quello comparativo con soggetti patologici. Essi permettono 
di visualizzare enormi pacchetti di  voxel-volume data. In automatico la workstation assembla 
il volume data in due operazioni separate cercando di ridurre il volume data set (ad esempio 
da  512 x 512 a 256 x 256); quindi crea un algoritmo per le strutture della stessa consistenza. 
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La complessità computazionale dell’algoritmo di visualizzazione è quindi molto elevata e 
dipende fortemente sia dal livello di approssimazione dell’integrale che dalla densità dei raggi 
di luce lungo i quali esso è valutato, nonché dall’accuratezza del modello matematico che 
descrive il comportamento ottico delle particelle. In generale, per applicazioni interattive si 
sacrificherà la qualità delle immagini, accettando approssimazioni più grossolane 
dell’integrale ed adottando modelli matematici semplificati, a favore della rapidità di 
esecuzione. La visualizzazione di un volume è un processo che coinvolge la conversione di 
dati campionati ad intervalli regolari lungo gli assi cartesiani X, Y e Z, in un'immagine 
visibile su un dispositivo bidimensionale come ad esempio un monitor. I dati così ottenuti e 
campionati, provenienti ad esempio da esami quali: TAC, Risonanza Magnetica o Ecografia, 
solo per citare i più diffusi, possono essere considerati come una serie di immagini XY 
impilate lungo l'asse Z. Ad ogni dato viene associata un'unità di visualizzazione: il Voxel.  
 
3D rendering non fa uso di modelli precostituiti, né tanto meno di poligoni o strutture dati 
complesse per la rappresentazione di solidi geometrici. Sfrutta il concetto di voxel, che è 
l'analogo del pixel nelle rappresentazioni di immagini in due dimensioni. Il processo di 
integrazione viene eseguito, indifferentemente in back-to-front o front-to-back, campionando 
il volume (sui piani delle slice, nel caso di texture 2D) per mezzo dell’hardware di texturing. 
Il processo equivale a “proiettare”, dal punto di investigazione, tanti raggi quanti sono i pixel 
ricoperti dalla finestra del campo visivo, uno per pixel, ed eseguire un passo di integrazione su 
ciascun raggio ad ogni iterazione implementandole con l’opportuna funzione di blending. Ad 
ogni passo e per tutti i pixel l’hardware esegue un accesso alla texture e ne estrae il valore 
scalare. Il valore campionato viene trasformato, tramite una opportuna funzione di 
trasferimento, in  una terna di colore ed un valore di opacità che vengono salvati nei registri 
d’ingresso dei combiner che eseguono il blending. Le dimensioni di ogni voxel sono 
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determinate in base ai dati riportati nei file DICOM che costituiscono in forma grezza il 
modello 3D di ciò che viene rappresentato nell'area grafica. Per una migliore risoluzione è 
necessaria la segmentazione della struttura in esame con la metodica di segmentazione 
manuale semiautomatica. Il risultato finale è la creazione di regioni di interesse in cui 
vengono messi in luce i voxel di interesse, e coperti quelli che non rientrano nell’elaborazione 
grafica. L’unico trattamento preventivo che può risultare necessario è l’adattamento del 
volume al formato imposto dall’hardware grafico. Il primo vincolo è relativo alla risoluzione 
delle texture. Sebbene possano essere definite texture di dimensioni arbitrarie (estensione 
EXT texture rectangle) ciò non è supportato da tutte schede grafiche ed è inoltre soggetto a 
limitazioni di vario tipo (mancanza dei bordi, limitazione alle texture bidimensionali ecc). 
Un’altro trattamento preventivo è finalizzato a ridurre al minimo la dimensione del voxel. In 
molti casi, come ad esempio per volumi CT o RMN a 12 bit, e possibile ricodificare i dati con 
soli 8 bit senza una significativa perdita di precisione. Infatti, dato che la distribuzione di 
densità dei tessuti di interesse è normalmente contenuta entro un subrange della intera gamma 
CT o RMN tale ricodifica si riduce sostanzialmente ad una traslazione con, eventualmente, 
una scalatura molto modesta. Dopo aver caricato nella RAM video una texture 2D per ogni 
slice del volume, la ricostruzione dell’intero volume avviene “agganciando” ogni texture ad 
un poligono di supporto avente dimensioni pari alla dimensione fisica della slice e distanziato 
dai poligoni adiacenti della stessa distanza di acquisizione delle slice.  
 
RISULTATI 
 
L’applicazione sul desktop del “volume data” consente la rapida ispezione e manipolazione 
del volume su una comune postazione di lavoro. L’utente controlla la posizione del piano di 
taglio agendo sul braccetto del device aptico con la mano sinistra e abilita il sezionamento 
mediante lo switch posizionato sul braccetto stesso. L’orientamento del volume e la 
classificazione dei tessuti vengono invece controllati con la mano destra tramite il mouse, 
agendo, rispettivamente, direttamente sul volume e su una apposita interfaccia grafica di 
classificazione. La differente densità strutturale delle strutture che si traduce  con una 
variazione del segnale, implica una continua variazione della funzione integrale 
dell’algoritmo. In una proiezione trasversale, ad esempio, dell’encefalo, dopo eliminazione 
del segnale corticale, viene messa in luce la struttura dei ventricoli laterali in shading ed in 
trasparenza, evidenziando le sub-strutture che lo compongono (Fig. 1a e 2)  
IX Giornata di Studio INGEGNERIA BIOMEDICA: progettazione dei materiali protesici ed aspetti clinico – 
applicativi Messina, 3-07-2009. Edizioni: Dip. di Chim. Ind. e Ing. dei Materiali, ISBN: 978-88-96398-08-1. 
 105
               
Fig. 1                                                 Fig. 2 
 
Lo stesso procedimento può essere applicato ad altre strutture del corpo umano come ad 
esempio la caviglia (fig.3)  
      
Fig.3 
ottenendo una fine e completa discriminazione delle strutture capsulo-legamentose ed 
effettuando così una vera e propria dissezione virtuale dal momento che variando i parametri 
di opacità e di densità della diverse strutture che compongono i distretti articolari, è possibile 
prendere in esame le singole strutture, come ad esempio le cartilagini articolari (fig.4), e 
analizzarle al fine di ottenere un valido supporto didattico ma anche scientifico e in ultimo 
anche pre-operatorio. 
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Fig.4 
Il nostro studio, inizialmente improntato alla visualizzazione delle strutture encefaliche e dei 
distretti articolari, ultimamente sta espandendosi anche ad altri distretti funzionalmente più 
complessei quali possono essere il muscolo cardiaco (Fig.5a, 5b,)  e l’apparato circolatorio, 
passando anche per l’apparato 
 
Fig.5a                                                Fig.5b 
respiratorio (Fig.6a, 6b) e individuando in quest’ultimo sia la struttura superficiale che le 
diramazioni bronchiali. 
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Fig.6a                                                                       Fig.6b 
In ultimo, un primo approccio è stato fatto per quanto riguarda l’apparato digerente (Fig.7a) e 
l’apparato digerente (Fig.7b), aprendo vie sempre nuove e sempre più tecnicamente precise 
per una descrizione fedele delle strutture del nostro corpo. Tutto ciò rappresenta una via 
alternativa alla classica dissezione che, con le limitazioni imposte dall’attuale normativa 
riguardo l’uso dei corpi, non permette allo studente di visionare i vari organi nel cadavere se 
non adeguatamente fissati. Con questa tecnica, invece, è possibile sezionare e visualizzare la 
struttura interessata  
 
Fig.7a                                            Fig.7b 
con un semplice “clic” del mouse ed effettuare questa manovra in un immagine di soggetto 
vivente, riuscendo ad apprezzare anche le variazioni degli organi stessi in base alla loro 
funzione e funzionalità. 
 
CONCLUSIONI 
 
La creazione di un ambiente virtuale per l'analisi diretta in tre dimensioni dei vari distretti del 
corpo umano ha un'importanza cruciale per il miglioramento della capacità di interpretazione, 
dall'acquisizione dei dati alla visualizzazione. Attraverso un processo di digitalizzazione, di 
interpolazione e di estrazione della regione di interesse, riusciamo a visualizzare sullo 
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schermo del computer delle immagini tridimensionali con le possibilità di effettuare 
ingrandimenti e/o rimpicciolimenti, traslazioni e rotazioni. Lo scopo è rendere l’immagine 
tale da poter essere percepita nella sua tridimensionalità. Con la tecnica del volume rendering, 
abbiamo, quindi, voluto studiare i vari organi  in  modo  da evidenziarne la morfologia ed i  
rapporti  con le altre  strutture  vicine. Con tale tecnica abbiamo avuto anche la possibilità di 
confrontare le varie strutture sia in soggetti sani che in soggetti affetti da patologie . Questo, 
secondo noi,  porta nuove prospettive in campo didattico, diagnostico e chirurgico in quanto 
può condurre ad uno studio diverso dell’anatomia non più sul cadavere ma sul vivente, in 
maniera virtuale. Può portare nuovi orizzonti nel campo della radiologia, fornire al chirurgo 
un valido supporto per la strategia da intraprendere e offrire nuove prospettive di acquisizione 
in campo scientifico. Inoltre, le immagini ottenute ci permettono di valutare le reali condizioni 
anatomiche e strutturali delle regioni anatomiche del soggetto in esame, in modo che il clinico 
e il chirurgo possa affrontare al meglio, con l’ausilio dell’anatomico, un intervento valutando 
anticipatamente gli eventuali problemi che potrebbero sorgere durante l’intervento stesso. Il 
procedimento chirurgico deve essere intrapreso cercando di procurare il minor danno 
biologico, così da facilitare la migliore risposta tissutale. Le singole fasi dell’intervento 
necessitano, comunque, di decisioni specifiche con riferimento sia alla pianificazione sia alle 
condizioni cliniche e morfologiche, verificate solo intraoperatoriamente. E’ evidente che 
quanto sinora fatto ci ha permesso di capire le direzioni di studio che è possibile affrontare nel 
seguito. E’ nostra intenzione studiare il problema di una più accurata ricostruzione delle 
superfici (basata sul tipo di dati in nostro possesso) capace di interpolare la forma delle 
strutture del corpo umano in modo più corretto. Come accennato, esistono varie tecniche di 
ricostruzione di forme complesse a partire da contorni, che si basano sulla stima di una 
funzione 3D di minima distanza di ogni punto dalla superficie ed ottenute con una 
interpolazione lineare lungo direzioni congiungenti le vari sezioni.(13,14) Compatibilmente 
con il mantenimento della interattività durante le operazioni di spostamento e di zoom, 
sarebbe interessante se tutte le strutture fossero visualizzate in un contesto di volume 
rendering, per ottenere un effetto più realistico della scena. Naturalmente questa possibilità è 
legata alla disponibilità di macchine capaci di supportare via hardware questa modalità di 
rendering. 
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SOMMARIO 
 
Lo scopo primario nella gestione ortopedica di un paziente con tumore osseo è quello di 
controllare la lesione, di ottenere una ricostruzione ossea, di minimizzare il dolore, di 
favorire la deambulazione evitando allettamenti prolungati con le possibili complicanze 
conseguenti: il tutto al fine di ottenere la guarigione.  
Tutti questi vantaggi nella gestione di una neoplasia ossea sono ottenuti con l’utilizzo della 
fissazione interna.  
Nella nostra esperienza quando è si è usata la fissazione interna convenzionale l’insuccesso 
si è verificato a causa della lisi estesa della corticale ossea intorno al sito di lesione che ha 
determinato una conseguente instabilità. 
Negli ultimi cinque anni abbiamo trattato 37 lesioni patologiche trattate con fissazione 
interna coadiuvata dall’utilizzo di metilmetacrilato usato localmente dopo resezione del 
tumore insieme al tessuto osseo infiltrato, di cui: 2 S. di Ewing; 2 Linfomi; 8 Tumori a Cellule 
Giganti; 15 metastasi; 6 MFI; 4 Cisti Osse Aneurismatiche. 
Questo metodica ha dato una sintesi stabile immediata con conseguente diminuizione del 
dolore e recupero precoce dell’articolarità ed ha permesso, inoltre, una concessione del 
carico precoce con un ausilio minimo o a volte assente. In 13 casi l’uso del metimetacrilato è 
stato temporaneo ed in assenza di recidiva locale è stato realizzato un secondo intervento 
chirurgico al fine di sostituire il cemento acrilico con un innesto di osso autologo. 
 
INTRODUZIONE 
 
Il tessuto osseo è un tipo di tessuto connettivo che presenta un'abbondante sostanza 
extracellulare, o matrice ossea, nella quale le fibre collagene sono cementate da una sostanza 
organica calcificata, detta osseina che gli conferisce particolare consistenza. All'interno della 
matrice ossea sono scavate delle cavità che contengono le cellule con i loro prolungamenti, i 
vasi, i nervi ed il midollo osseo. I sali inorganici (soprattutto fosfato di calcio), presenti sotto 
forma di cristalli di idrossiapatite, rappresentano circa il 50% in peso della matrice ossea e tali 
cristalli oltre a costituire la principale forma di deposito di sali di calcio e di fosforo 
contribuiscono alla durezza del tessuto osseo: dall’interazione dei cristalli di idrossiapatite con 
le fibre collagene dipende la resistenza e la durezza dell'osso stesso. Il risultato, infatti, è una 
combinazione di proteine e cristalli che possiede proprietà intermedie fra quelle del collagene e 
quelle dei cristalli minerali: si ottiene così una struttura dura ma flessibile e molto resistente alla 
frattura.  
Il tessuto osseo, infatti, svolge funzioni principalmente di tipo meccanico: le ossa sostengono 
e proteggono le parti molli ma al contempo agendo come leve, permettono la trasformazione 
delle forze meccaniche generate dalla contrazione dei muscoli in forze di movimento.  
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Il primo impiego del cemento osseo è avvenuto nel campo dell’odontoiatria, ma, a partire 
dagli anni Trenta, la sua applicazione si è diffusa anche in neurochirurgia per la ricostruzione 
delle ossa del cranio65, in campo odontoiatrico per l’implantologia e, in campo ortopedico, per 
il fissaggio delle protesi articolari e per gli interventi di vertebroplastica. 
Storicamente già nel 1940 Schnebel scopre che il metilmetacrilato può polimerizzare a 
temperatura ambiente  utilizzando amine aromatiche terziarie per attivare un iniziatore di 
polimerizzazione, consentendo di polimerizzare e conformare in situ una miscela di polimero 
e monomero. Nel 1951 Haboush25 introduce l’uso di una resina acrilica a rapido indurimento 
per fissare le protesi all’osso e nel 1957 Wiltse63 pubblica i primi risultati sperimentali 
sull’uso di resine autoindurenti in ortopedia. Nel 1960 Charnley6,7,8 introduce le protesi a 
basso attrito ( acciaio inossidabile/polietilene ) cementate, aumentando enormemente la vita 
media delle protesi ortopediche stesse. 
Attualmente l’utilizzo del cemento acrilico in chirurgia ortopedica riguarda sia gli interventi 
di artroplastica che la chirurgia oncologica nonché la chirurgia vertebrale. 
Esso chimicamente appartiene alla categoria delle resine acriliche autoindurenti che in fase di 
polimerizzazione sono dotate di proprietà plastiche e cioè sono in grado di riempire 
adeguatamente uno spazio vuoto, mentre terminata la fase di polimerizzazione, aumentano le 
loro caratteristiche meccaniche quali la rigidezza e la resistenza. 
 
MATERIALI E METODI 
Per la realizzazione di tali cementi ossei si utilizzano polimetacrilati quali il 
polimetilmetacrilato (PMMA ) ed il poliidrossietilmetacrilato ( PHEMA ) e poliacrilati quali 
il polibutilmetacrilato ed il polimetilacrilato ( PMA ): il PMMA è un polimero amorfo, con Tg 
100-125° C per cui è vetroso ( rigido ) a 37°C mentre il PHEMA ed il Polibutilacrilato hanno 
Tg più bassa per cui sono meno        fragili a 37°C. Al fine di ottenere la formazione della 
massa cementizia è necessario che avvenga una reazione di polimerizzazione in cui i 
monomeri contenenti un doppio legame  covalente, a seguito di un “ iniziatore “ che apre uno 
dei due legami, si legano l’uno all’altro formando una lunga catena a base di legami covalenti. 
Tale reazione di polimerizzazione è fortemente esotermica e genera una notevole quantità di 
calore per cui non è possibile far avvenire “ in situ “ la polimerizzazione del  solo monomero 
in quanto il calore sviluppato dalla reazione farebbe salire la temperatura dell’osso a più di  
100° C con conseguente necrosi dei tessuti circostanti ed inoltre si avrebbe un eccessivo 
rilascio nell’organismo di monomero con conseguente tossicità ed anche un eccessivo ritiro 
volumetrico ( 21-22 ° % ). 
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Al fine di evitare tali fenomeni, attualmente, si utilizza una formulazione costituita in parte da 
una componente liquida che contiene un monomero ( metilmetacrilato; metacrilato; 
butilmetacrilato ), un inibitore di polimerizzazione ( quale l’idrochinone che evita la reazione 
di polimerizzazione avvenga prima dell’uso ) ed un attivatore di polimerizzazione ( amina 
aromatica ) ed in parte da una componente solida che contiene un polimero ( solitamente 
PMMA ), un iniziatore di polimerizzazione ed eventuali additivi quali sostanze 
radiopacizzanti, antibiotici 28,42,56,, antiblastici 36 oppure fluoro che vengono miscelate subito 
prima dell’inserimento nell’osso. 
Durante la reazione di polimerizzazione si verifica il cosiddetto picco esotermico in quanto 
vengono prodotte 130 cal/g di monomero utilizzato con conseguente rialzo locale della 
temperatura e rischio di una necrosi tissutale termica che potrebbe ostacolare il 
rimodellamento osseo necessario per la buona riuscita dell’intervento chirurgico. Il monomero 
inoltre è altamente reattivo e può causare allergia, può avere effetti citotossici sia locali che 
sistemici 14,15,39,50,64 ed in particolar modo può essere responsabile di forti cadute di pressione 
37,48,53. Al fine di evitare tali effetti negativi si cerca di diminuire la quantità di monomero 
utilizzata tramite l’impiego di una miscela di monomero e polimero che permetta una 
riduzione del calore sviluppato con conseguente riduzione della necrosi ossea, una riduzione 
del monomero rilasciato con conseguente riduzione della tossicità, un minor ritiro 
volumetrico che passa dal 21-22% al 2-4 % ed un riduzione della fluidità: tali effetti positivi 
sono tanto maggiori quanto minore è la quantità del monomero utilizzata. Pur tuttavia nella 
formulazione del cemento, oltre il monomero, sono presenti piccole quantità di varie sostanze 
che hanno effetti tossici quali gli inibitori della polimerizzazione, le amine aromatiche ed i 
perossidi ed inoltre, durante la reazione di polimerizzazione, si formano radicali liberi che 
sono altamente reattivi. Altro punto da tenere in considerazione è che attualmente sono stati 
sviluppati e sono commercializzati cementi ossei additivati con sostanze opacizzanti che 
rendono il cemento visibile agli esami radiografici, antibiotici che vengono utilizzati nelle 
osteomieliti, fluoro che presenta proprietà antibatteriche nonché farmaci antitumorali che 
vengono utilizzati in ortopedia oncologica: l’aggiunta di tali sostanze tuttavia riduce le 
caratteristiche meccaniche dei suddetti cementi. Per tale motivo si è cercato di valutare se le 
mescole di cemento addizionato con le sostanze sopra citate mantenessero le proprietà 
meccaniche originarie e se la citotossicità dei farmaci antiblastici venisse in qualche modo 
alterata da tali mescole.   
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DISCUSSIONE E RISULTATI 
Tra i vari lavori presenti in letteratura si ricorda quello pubblicato nel 2003 sul J. Bone and 
Joint Surgery di Rosa, Maccauro et All.56 in cui gli Autori eseguono un’attenta analisi 
ultrastrutturale delle mescole cemento-antiblastici, valutano la citotossicità di tali mescole 
nonché le loro proprietà meccaniche. Da tale lavoro si evince come i farmaci  antiblastici si 
distribuiscano in maniera omogena sulla superficie del cemento dalla quale poi vengono 
dismessi ( fig.1-2-3-4 ) come le mescole di cemento addizionato con farmaci antiblastici 
presentino una citotossicità maggiore rispetto al cemento non addizionato ( fig. 5 ) e come le 
proprietà meccaniche di tali mescole siano sovrapponibili a quelle del cemento non 
addizionato ( fig. 6 ): inoltre esse presentano il grosso vantaggio di poter utilizzare farmaci 
antiblastici specifici in base all’istotipo della neoplasia. 
 
                  
 
( fig.1 ) Cemento           ( fig. 2 ) Cemento addizionato con Doxorubicina 
 
                     
 
  ( fig.3 ) Cemento addizionato con Cisplatino         ( fig.4 ) Cemento addizionato con Metotrexate 
 
 
 
 
   
 
 
 
 
 
 
 
 
  
( fig. 5 ) Citotossicità                                    ( fig. 6 )   Test in compressione 
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Numerose sono le neoplasie primitive e secondarie dell’osso che giovano dell’utilizzo di 
mescole di cemento addizionato con farmaci antiblastici tra cui il tumore a cellule giganti, il 
mieloma, il linfoma nonché le lesioni secondarie da carcinoma della mammella, del polmone, 
della tiroide, del rene e della prostata. Il PMMA in oncologia ortopedica viene utilizzato sia 
quale adiuvante locale biologico che meccanico. Nel primo caso l’utilizzo delle mescole sopra 
menzionate permette il rilascio di farmaci antiblastici in forma attiva senza modificare 
significativamente le proprietà meccaniche del cemento ed inoltre il posizionamento del 
cemento ad esempio all’interno del corpo vertebrale migliora la stabilità meccanica, ha un 
effetto positivo sul dolore, riduce il rischio di una frattura patologica ed ha un effetto 
citolesivo nei confronti delle cellule tumorali presenti. 
Già nel 1987 Geramond e Galibert 19 in Francia introdussero una tecnica definita 
vertebroplastica che consisteva nell’introdurre il cemento all’interno del corpo vertebrale: tale 
metodica venne utilizzata nelle fratture vertebrali su base neoplastica od osteoporotica, nelle 
neoplasie osteolitiche e negli angiomi aggressivi e gli autori dimostrarono che tale metodica 
era ben tollerata dal paziente con una diminuizione del dolore nell’80% casi e nessuna rottura 
del cemento ma in oltre il 65% dei casi si ebbe la fuoriuscita del cemento con dolore 
radicolare transitorio nel 3% dei casi. Si ebbe inoltre un caso di embolia polmonare ed il 
rischio era quello che il cemento fuoriuscisse nel canale vertebrale. I limiti di tale metodica 
sono rappresentati dal fatto che l’introduzione del cemento non corregge la perdita d’altezza 
del corpo vertebrale la quale è la responsabile di una accentuazione cifotica con conseguente  
riduzione dell’attività sia cardiorespiratoria che gastrointestinale. Inoltre il cemento immesso 
a pressione nell’osso spongioso può dare origine ad emboli di cemento, emboli di grasso e/o 
di midollo osseo nonché si possono avere effetti tossici sui polmoni ad opera del monomero 
di PMMA. Successivamente nel 1998 Mark Reiley introdusse una tecnica definita “ 
cifoplastica con palloncino “ che rappresenta l’evoluzione della vertebroplastica percutanea e 
che si realizza tramite il gonfiaggio con mezzo di contrasto di cateteri a palloncino ( fig. 7-8 ) 
tale da ripristinare l’altezza del corpo vertebrale: la cavità preformata viene poi riempita con 
PMMA ( fig. 9-10-11-12 )  
 
     
       ( fig. 7 )   
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( fig. 8 ) 
 
                    
 
                  ( fig. 9 )                                  ( fig. 10 )                                ( fig. 11 )             ( fig. 12 ) 
 
I vantaggi di tale tecnica sono rappresentati dalla possibilità di ottenere il ripristino 
dell’altezza della vertebra collassata ( fig. 13-14 ), la  diminuizione del rischio di stravaso di 
cemento grazie all’azione contenitiva della cavità preformata nonché l’effetto analgesico 
dovuto all’iniezione del PMMA che realizza una stabilizzzazione meccanica evitando 
l’irritazione del periostio ed al contempo è responsabile della distruzione dell’innervazione 
dolorifica vertebrale dovuta alla reazione esotermica che si ha durante la  polimerizzazione ed 
anche all’effetto citotossico del monomero presente nel  PMMA. I limiti di tale metodica sono 
rappresentati dalla necessità che vi sia l’integrità dei peduncoli ed inoltre il tempo 
d’insorgenza delle fratture non deve essere superiore ai tre mesi e l’intervallo metamerico a 
cui essa può essere applicata interessa il tratto lombare e quello dorsale da  T5 a T12. Inoltre i 
costi sono elevati rispetto alla vertebroplastica. 
   
 ( fig. 13-14 ) 
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Attualmente l’evoluzione della cifoplastica è rappresentata dalla vesselplastica in cui viene 
utilizzata una maglia in  “ polyetylene terephthalate “ ( fig. a ). Le Indicazioni sono 
rappresentate dalle  fratture senza affossamento, dalle fratture con modico affossamento ed 
interruzione del muro posteriore nonché dalle osteolisi con o senza crollo vertebrale dovute ad 
angiomi, a mieloma multiplo oppure a  metastasi. I risultati biomeccanici di tale tecnica sono 
sovrapponibili a quelli della cifoplastica ( fig. 15-16-17-18 ) anche se la vesselplastica 
presenta un  maggior controllo del leakage di cemento ed inoltre è una procedura chirurgica 
più rapida in quanto il gonfiaggio del palloncino   e l’iniezione del cemento avvengono 
contemporaneamente 49. 
 
 
      ( fig. 15-16-17-18 ) 
 
Un altro utilizzo del cemento in oncologia ortopedica è quale riempitivo dopo interventi di 
“curettage”  (fig. 19-20-21-22-23-24) ovvero ampie resezioni di segmenti scheletrici (fig. 25-
26-27-28-29-30) al fine di garantire, tramite le proprietà meccaniche del cemento stesso, il 
ripristino della continuità scheletrica anche con il supporto di mezzi di sintesi endomidollari. 
 
  
( fig. 19 ) Tumore a cellule giganti 
 
                                                                           
( fig. 20 ) Curettage e riempimento con cemento osseo                ( fig. 21 ) Controllo Rx post-rimozione 
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( fig.22 ) Tumore a cellule giganti 
  
( fig. 23 ) Curettage e riempiment  con cemento osseo 
 
( fig. 24 ) Tolto il cemento si è avuto un affossamento  del piatto con conseguente valgismo del ginocchio  a 
significare l’azione meccanica svolta dal cemento  
 
 
( fig. 25 ) Istiocitoma fibroso maligno 
 
 
( fig. 26) Intervento chirurgico di reseziona ampia e ripristino della continuità scheletrica con  chiodo 
endomidollare e cemento osseo 
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( fig. 27)   Rx di controllo post-operatorio 
 
( fig. 28 ) Mieloma 
 
( fig. 29 )  Intervento chirurgico di reseziona ampia e  ripristino della continuità scheletrica con  chiodo 
endomidollare e cemento osseo 
 
 
( fig. 30 ) Rx di controllo  post-operatorio 
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L’ingegneria biomedica si sta adoperando per realizzare cementi ad alta duttilità; per 
sviluppare attivatori meno tossici; per ottenere cementi che dovrebbero  migliorare 
l’interfaccia cemento-osso quali quelli caricati con idrossiapatite che tuttavia, attualmente, 
hanno caratteristiche meccaniche inferiori; cementi con aumentata resistenza a fatica e 
tenacità a frattura; cementi addizionati con migliori riempitivi radiopachi; cementi caricati con 
fibre al fine di aumentarne le caratteristiche meccaniche e  soprattutto la resistenza a fatica 
(che tuttavia presentano ancora una diminuizione della fluidità  con conseguente aumento 
della viscosità ); cementi a doppia componente liquida al fine di ottenere una maggior 
resistenza alla flessione ma che allo stato attuale presentano un maggior picco  esotermico. 
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SOMMARIO  
 
Scopo del lavoro era la presentazione di alcune esperienze di modellazione 
muscoloscheletrica di gesti motori significativi per l’ortopedia e lo sport. Si è applicato un 
approccio integrato numerico e sperimentale sia al movimento ciclico di abduzione della 
spalla sia ad un gesto simulato di sciata su simulatore indoor. L’obiettivo era effettuare 
un’analisi comparativa tra l’attività muscolare di specifici muscoli dell’arto superiore o 
inferiore rilevata sperimentalmente e l’attività muscolare degli stessi muscoli prevista 
numericamente ed ottenuta in uscita da un modello muscoloscheletrico. Il lavoro ha 
segnalato la necessità di un’accurata messa a punto dei modelli muscolari e della scelta 
opportuna dei solutori nel problema di indeterminatezza della soluzione dei carichi muscolari 
per il miglioramento dei risultati della simulazione.   
 
1. INTRODUZIONE  
La progettazione di materiali protesici, ausili, ortesi ed attrezzi sportivi si basa sulla capacità 
di valutazione delle sollecitazioni articolari e muscolari derivanti dal gesto motorio, a sua 
volta condizionato dalle caratteristiche antropometriche, fisiologiche e muscolari del soggetto 
coinvolto. In particolare, la stima delle reazioni articolari richiede la soluzione del problema 
indeterminato delle azioni muscolari convergenti all’articolazione in esame mediante 
algoritmi di ottimizzazione [1], [2]. Allo scopo sono disponibili in commercio alcuni codici 
che, a partire da una nota cinematica, consentono l’analisi dinamica inversa di gesti motori e 
la previsione dei carichi articolari e muscolari corrispondenti, a partire da assunzioni su 
antropometria, proprietà delle fibre muscolari, modelli di attivazione muscolare e funzioni 
obiettivo da ottimizzare.  
Il lavoro presenta due esperienze svolte mediante l’uso del codice AnyBody® per la 
simulazione di movimenti semplici e complessi sia di arto superiore che inferiore. In 
particolare, la simulazione di movimenti ciclici di abduzione della spalla a vuoto e con 
sovraccarico statico di 2 kg alla mano e la simulazione di un gesto ciclico complesso di 
flessoestensione degli arti inferiori in un simulatore di sciata per allenamento indoor.  
Nelle due esperienze l’obiettivo era effettuare un’analisi comparativa tra l’attività muscolare 
di specifici muscoli dell’arto superiore o inferiore rilevata sperimentalmente e l’attività 
muscolare degli stessi muscoli prevista numericamente ed ottenuta in uscita da un modello 
muscoloscheletrico nel gesto simulato di abduzione della spalla o di flesso-estensione del 
ginocchio su simulatore. 
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In entrambi i casi, le attività sperimentali di rilevazione del movimento e di attivazione 
elettromiografica hanno consentito di valutare sia le potenzialità che i limiti dei modelli e del 
software utilizzato. Tali esperienze sono state importanti per il consolidamento della 
metodologia adottata a supporto dello sviluppo di protesi, dispositivi medici o attrezzi 
sportivi. 
 
2. MATERIALI E METODI   
Le due esperienze svolte hanno in comune l’utilizzo di strumentazioni integrate per la 
rilevazione del movimento e del software di modellazione muscoloscheletrica AnyBody: per 
le parti comuni saranno perciò presentati unitamente, mentre le diverse esperienze saranno 
presentate in sequenza per quanto riguarda i metodi utilizzati.  
Le strumentazioni utilizzate per la rilevazione del movimento sono state il sistema 
stereofotogrammetrico  BTS® eMotion per la rilevazione della cinematica del movimento, il 
sistema BTS PocketEMG®  a 16 canali per la rilevazione dell’attivazione elettromiografica e 
un sistema di solette baropodometriche Pedar della Novel®.  
Il sistema stereofotogrammetrico BTS® eMotion utilizzato è costituito da 6 telecamere a raggi 
infrarossi con illuminatori coassiali in grado di acquisire la posizione tridimensionale di 
marker riflettenti passivi ad una frequenza di 50 Hz. Tramite la definizione di un modello 
tridimensionale dei segmenti corporei è possibile associare ai marker dei punti significativi 
per l’introduzione di sistemi di riferimento anatomici solidali ai segmenti.  
Il sistema BTS PocketEMG è un sistema a 16 canali per la rilevazione dell’attivazione 
elettromiografica tramite elettrodi applicati alla superficie della cute a distanza 43mm, 
campionabili a frequenze di almeno 1 kHz: al sistema sono collegabili anche degli 
elettrogoniometri della Biometrics® che forniscono l’angolo di flessione o ab-adduzione di 
un’articolazione. Tramite il sw di rianalisi dei dati è possibile rettificare, integrare e filtrare il 
segnale acquisito fino ad ottenere dei segnali rappresentativi del gesto motorio correlabili a 
cinematica complessiva e dinamica alle interfacce sensorizzate.  
Le solette baropodometriche Novel® sono state utilizzate solo nell’esperienza 2, relativa al 
simulatore di sciata, per rilevare dinamicamente le spinte sotto ai piedi del soggetto. Si tratta 
di solette strumentate con 99 sensori piezo-capacitivi di dimensioni dell’ordine del cm2 che 
possono esser campionate ad una frequenza massima di 100 Hz. Il risultato di tali misure può 
essere utilizzato sia ai fini di un’analisi locale della distribuzione delle pressioni nelle diverse 
aree del piede, sia ai fini di una rilevazione istantanea del valore complessivo di forza normale 
alla pianta del piede (FN) e del suo punto di applicazione (COP).  
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Per le simulazioni, si è utilizzato il codice Anybody® : si tratta di un codice multibody per 
analisi dinamiche biomeccaniche estendibile anche all’intero corpo umano. Tale codice 
permette di definire i segmenti ossei con tipiche proprietà inerziali scalabili sull’individuo, i 
vincoli cinematici tra segmento e segmento o tra segmenti e corpi esterni quali suolo o attrezzi 
sportivi, i fasci muscolari corrispondenti ai segmenti considerati, specificati per punto di 
origine, inserzione ed eventualmente punti notevoli di passaggio (via-points) nel caso di 
effetti quali carrucole o avvolgimento di superfici, i sistemi di riferimento associati ai 
segmenti ossei ed i sistemi di forze e momenti esterni eventualmente presenti sul corpo. Il 
codice permette di implementare modelli muscolari considerando non solo l’elemento 
contrattile (CE) secondo la formulazione di Hill [2] ma anche l’elemento elastico in serie (SE) 
ed in parallelo (PE), passando perciò a modelli muscolari con uno, due o tre elementi 
rispettivamente. La caratteristica del codice è di poter risolvere sistemi articolari staticamente 
indeterminati mediante l’applicazione dell’analisi dinamica inversa e l’utilizzo di criteri di 
ottimizzazione del reclutamento muscolare. In particolare in AnyBody è possibile scegliere 
tra tre diversi algoritmi (RecruitmentSolver) per la minimizzazione della massima attività 
muscolare: MinMaxSimplex, MinMax00SolSimplex e MinMax00SolQP. I primi due sono 
lineari, mentre il terzo è quadratico [2].  
Per quanto riguarda l’Esperienza 1, orientata allo studio della spalla, si sono coinvolti 5 
soggetti volontari dei quali sono state rilevate le dimensioni antropometriche ed ai quali sono 
stati applicati 20 marker riflettenti [3] e 14 canali elettromiografici [4]. Ai tester è stato 
chiesto di eseguire dei movimenti di abduzione di ampiezza 45° rispetto alla posizione 
verticale dell’arto accostato al busto, sia a vuoto che con un carico alla mano di 2kg, in 
analogia a protocolli utilizzati in letteratura su soggetti dotati di protesi di spalla strumentate 
telemetriche [5]. Ogni prova consiste nella ripetizione del movimento indicato per 5 volte 
secondo una cadenza definita da un metronomo (Figura1). Per lo svolgimento dello studio si è 
eseguita una correlazione tra le reazioni all’articolazione gleno-omerale ottenute da letteratura 
[5] e quelle ottenute dal modello completo implementato con diversi schemi muscolari o 
algoritmi di soluzione: la migliore corrispondenza dei risultati è stata ottenuta per modello 
muscolare ad un solo elemento (CE) e per criterio lineare semplice MinMaxSimplex, come 
indicato in Figura 2.  
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(a)    (b)    (c) 
Fig. 1. Esperienza1. (a) Prove di abduzione sui soggetto con protesi di spalla prese a riferimento dalla 
letteratura [5]. (b) Soggetto in fase di abduzione a 45°. (c) Modello corrispondente realizzato in AnyBody. 
 
     
(a)      (b) 
Fig. 2. Approccio adottato per l’Eperienza 1: messa a punto del modello mediante confronto tra reazioni 
articolari all’articolazione gleno-omerale (a) Dati ottenuti da letteratura [5]. (b) Dati ottenuti sul modello.  
 
Per quanto riguarda l’Esperienza 2, orientata allo studio del gesto simulato di sciata, si è 
coinvolto come volontario un istruttore di sci di cui si sono rilevate le dimensioni 
antropometriche ed al quale sono stati applicati 34 marker riflettenti (3 sul Busto, 3 a ciascun 
arto superiore, 5 sulle Pelvi, 3 su ogni coscia, 4 su ogni gamba e 3 su ogni piede) e 12 canali 
elettromiografici (Retto Femorale (RF), Vasto Mediale (VM), Bicipite Femorale (BF), Tibiale 
anteriore (TA), Peroniero (PER) e Gastrocnemio (GAS) su entrambi i lati). Al tester è stato 
chiesto di eseguire una sessione di prova con cadenza libera di durata circa un minuto sul 
simulatore di sciata indoor Skier’s Edge®, basato su due pedane basculanti e traslanti 
lateralmente contro una resistenza elastica (Figura 3): durante la prova sono stati registrati 
dieci cicli su cui concentrare le successive analisi.  
 
IX Giornata di Studio INGEGNERIA BIOMEDICA: progettazione dei materiali protesici ed aspetti clinico – 
applicativi Messina, 3-07-2009. Edizioni: Dip. di Chim. Ind. e Ing. dei Materiali, ISBN: 978-88-96398-08-1. 
 126
     
(a)    (b)    (c) 
Fig. 3. Esperienza 2, analisi del gesto di sciata su simulatore Skier’s Edge. (a) Visione del tester in azione. 
(b) Fotogramma corrispondente del tester da sistema di visione. (c) Fotogramma corrispondente dal 
modello AnyBody con visualizzazione delle forze di reazione dalle pedane stimate mediante solette Novel. 
 
In particolare, dalla ricostruzione delle spinte FN alle pedane rilevate con le solette Novel si è 
potuta definire una storia di carico delle forse applicate alla pianta del piede mediante la 
trasformazione del COP in un marker virtuale a cui applicare istante per istante la risultante 
FN segnalata da ciascuna soletta (Figura 3.c).  
In entrambe le esperienze, al termine della sessione di prova sono state eseguite le massime 
contrazioni volontarie (MVC) da parte i tutti i soggetti contro strutture di reazione o pareti 
fisse opportunamente orientate in modo da consentire l’attivazione selettiva dei diversi fasci 
muscolari e lo sviluppo massimale di forza da parte del muscolo di volta in volta considerato. 
Questo ha consentito nella rianalisi dei dati di normalizzare percentualmente le intensità di 
contrazione rispetto alle MVC, in analogia con i risultati in uscita dal sw AnyBody che 
presenta i dati in percentuale della forza massima esprimibile dal muscolo. 
 
3. RISULTATI E DISCUSSIONE  
I risultati delle prove di abduzione dell’Esperienza 1, corrispondenti a prove a vuoto su 5 
soggetti sono riportate in Figura 4. Dal confronto dei valori medi di attivazione normalizzata 
alla MVC dei cicli sperimentali (in rosso) con i risultati delle simulazioni con AnyBody (in 
nero) si ottengono per i 6 fasci muscolari considerati dei valori generalmente sovrastimati 
dell’attivazione (Figura 4), con una tendenza alla corrispondenza solo per alcuni fasci 
(deltoideo scapolare e acromiale) e alcuni soggetti (SJ1, SJ2 e SJ3). L’analisi dei soli dati 
sperimentali comunque rivela la variabilità inter-soggettiva delle curve, per cui i tester 1 e 3 
sembrano effettivamente corrispondersi.  
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Fig. 4. Esperienza 1. Risultati delle prove di abduzione a vuoto su 5 soggetti. Confronto dei valori medi (su 
5 cicli) di attivazione normalizzata alla MVC sperimentali (in rosso) con i risultati delle simulazioni 
AnyBody (in nero). 
 
 
 
 
Fig. 5. Esperienza 1. Risultati delle prove di abduzione con peso da 2 kg su 5 soggetti. Confronto dei valori 
medi (su 5 cicli) di attivazione normalizzata alla MVC ed al cicli sperimentali (in rosso) con i risultati delle 
simulazioni con AnyBody (in nero)  
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Fig. 6. Esperienza 2. Risultati delle prove di sciata simulata su un periodo di 8 cicli. Valori rettificati ed 
integrati dell’attivazione muscolare normalizzata alla MVC.  
 
 
 
Fig. 7. Esperienza 2. Risultati delle prove di simulazione numerica del gesto di sciata simulato con codice 
AnyBody. Valori numerici dell’attivazione normalizzata alla massima forza del muscolo (modello a 3 
elementi, solutore quadratico).  
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I risultati delle curve analoghe ottenuti da prove di abduzione con carico di 2 kg 
nell’Esperienza 1, sono riportati in Figura 5. Dal confronto delle curve ottenute su modello 
AnyBody  con le curve del caso precedente (Fig.4) si può osservare un effetto del carico nel 
rendere caratteristica la conformazione della curva sperimentale per i diversi soggetti, ed un 
corrispondente incremento dell’intensità di attivazione numerica, che risulta sempre maggiore 
di quella sperimentale, a meno del fascio clavicolare del deltoide. Tale risultato,a fronte della 
procedura sperimentale molto accurata e di una notevole mole di dati analizzati, sembra 
segnalare la complessità del gesto ipotizzato dovuta non tanto al gesto in sé ma alla elevata 
ridondanza dei gradi di libertà del sistema.  
I risultati sperimentali delle prove di sciata simulata dell’Esperienza 2 sono riportati in Figura 
6 per i sei muscoli dell’arto destro misurati, assieme all’angolo di flessione del ginocchio ed 
alla forza di spinta alla pianta del piede destro. Si può osservare come i valori massimi di 
attivazione si siano ottenuti per il Vasto Mediale, il Retto Femorale ed il Tibiale Anteriore, 
con un sincronismo temporale che vede solo i primi due in fase tra loro e tendenzialmente in 
anticipo rispetto al segnale di spinta al piede. Nonostante l’abilità del tester coinvolto, si può 
osservare la variabilità degli andamenti di attivazione muscolare osservata, a fronte di una 
migliore ripetibilità dei segnali di spinta e di flessione al ginocchio. Per confronto, in Figura 7 
sono riportati i risultati delle simulazioni numeriche per i 6 muscoli della gamba destra dello 
stesso intervallo di tempo: per ottenere tali valori il modello numerico è stato scalato sulle 
misure antropometriche del tester, movimentato con le traiettorie cinematiche rilevate marker 
per marker e caricato mediante le forze normali FN rilevate alla pianta del piede applicate al 
COP risultante. Questo giustifica l’esatta corrispondenza dei segnali di flessione al ginocchio 
e carico alla pianta del piede: i valori di attivazione muscolare previsti numericamente invece 
risultano in genere inferiori rispetto a quelli sperimentali, di andamento simile solo per alcuni 
fasci quali il Vasto Mediale o il Retto Femorale. Le differenze invece per il Tibiale Anteriore 
o il Bicipite Femorale sono notevoli sia in termini di andamento (il Bicipite risulta 
numericamente quasi sempre inattivo) che di intensità di contrazione (il Tibiale raggiunge al 
massimo il 17% nel modello contro il 60% delle prove sperimentali).  
Tali diagrammi sono stati ottenuti sia al variare del modello muscolare (a uno o tre elementi) 
sia dell’algoritmo di soluzione (Min/Max o Quadratico). La sovrapposizione a due a due dei 
segnali di attivazione muscolare per i sei fasci esaminati ha consentito di stimare sia gli errori 
di picco che quelli di fase del picco in termini di errore percentuale tra risultati numerici e 
sperimentali, rapportati ai valori sperimentali: in Tabella 1 sono raccolti i risultati di tali 
valutazioni per le analisi con modello muscolare a tre elementi [6]. 
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Tabella 1. Esperienza 2. Errori medi calcolati su dieci cicli presentati per ciascun muscolo. Il confronto 
avviene in base ai due diversi algoritmi utilizzati per la risoluzione della dinamica inversa. I risultati sono 
stati inoltre divisi in base all’arto a cui appartiene il muscolo (destro/sinistro; coscia/gamba) 
 
 Solutore min/max puro
 
Solutore quadratico 
 
 
Muscolo E%medio 
Picco 
E%medio 
Tempo 
E%medio 
Picco 
E%medio 
Tempo 
 
Retto femorale 117.4 12.2 -60.5 -6.3 
Vasto mediale 6.1 5.9 3.4 5.3 
Bicipite femorale 356.4 -2.6 194.3 -1.7 
C
oscia 
destra 
Tibiale anteriore -36.7 20.6 -58.8 41.0 
Peroniero 82.3 -11.9 -1.6 -6.9 
Gastrocnemio 18.4 -15.0 -69.2 -13.9 
G
am
ba 
destra
Retto femorale 410.5 -15.0 -17.9 5.3 
Vasto mediale 4.9 -12.5 2.8 -13.1 
Bicipite femorale 175.6 -8.9 -6.2 -0.1 
C
oscia 
sinistra
Tibiale anteriore -50.8 3.3 -80.1 -2.0 
Peroniero -30.8 -4.9 -45.0 -4.2 
Gastrocnemio 36.7 -0.2 -64.8 -3.5 
G
am
ba 
sinistra
 
A commento si può affermare che, nonostante alcuni muscoli siano praticamente inattivi nel 
modello (ad es. il Bicipite Femorale), la modellazione muscoloscheletrica con AnyBody 
sembra fornire migliori risultati per i muscoli di coscia con il solutore quadratico e per il 
muscoli di gamba con solutore lineare. Nella versione attuale del SW però non è possibile 
scegliere solutori diversi per diversi gruppi di muscoli.  
In generale, si può osservare come vi possano essere alcuni elementi di criticità del metodo 
adottato che possono essere responsabili delle incongruenze riscontrare tra i risultati: in primo 
luogo la complessità dei gesti motori analizzati, che suggerisce di affrontare alcuni studi 
preliminari su movimenti più semplici di flessoestensione. In secondo luogo è da perfezionare 
il corretto sincronismo tra gli strumenti di misura non integrati quali il sistema di visione e le 
solette baropodometriche.  
In termini di modellazione, vanno segnalate alcune possibili criticità nella fase di “tuning” del 
modello: anche in questo caso studi preliminari su movimenti più semplici che corrispondano 
però ai range di moto ed alle velocità di contrazione del gesto consentono un avvicinamento 
più rapido ai risultati sperimentali. Lo scaling delle dimensioni antropometriche va curato in 
quanto le misure antropometriche condizionano la determinazione dei parametri inerziali dei 
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segmenti. Infine, la semplificazione della cinematica articolare imposta dal SW in alcune 
articolazioni (in ginocchio è una cerniera a un grado di libertà) va considerata come possibile 
responsabile delle incongruenze tra risultati numerici e sperimentali. 
Il lavoro svolto comunque induce a considerare promettenti le potenzialità degli strumenti di 
modellazione muscoloscheletrica adottati, soprattutto se possono essere supportati da percorsi 
di validazione sperimentale dei risultati, almeno su muscoli superficiali notevoli per intensità 
di contrazione e forza sviluppata: la collaborazione aperta con il gruppo di sviluppo del SW 
inoltre comporta una condivisione sinergica dei dati sperimentali che potrebbe portare ad 
aumentare rapidamente la correttezza dei risultati ottenibili.  
 
4. CONCLUSIONI  
 
Si sono presentate due tipologie di Esperienza di modellazione con il sw AnyBody su gesti 
motori significativi per l’ortopedia e per lo sport: il movimento ciclico di abduzione della 
spalla ed un gesto simulato di sciata su simulatore indoor. Il lavoro ha segnalato la necessità 
di un’accurata messa a punto dei modelli muscolari più opportuni e della scelta accurata dei 
solutori del problema dell’indeterminazione dei carichi muscolari per il miglioramento dei 
risultati della simulazione.  
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SOMMARIO 
 
Con questo lavoro si è studiata e proposta la realizzazione di una protesi bio-meccanica di 
ginocchio che fosse in grado di fornire ai pazienti trans-femorali amputati, la possibilità di 
fare il bagno – garantendo loro esigenze di natura igienico/personale e/o puramente 
ricreativa – senza l’obbligo di doversi svestire dell’arto artificiale. 
Grazie al lavoro svolto si è vista l’importanza di poter disporre di un buon modello numerico 
di protesi. Esso ha consentito di riproporre con fedeltà la cinematica di una serie di 
casistiche di sollecitazioni gravanti, che si verificano in fase di deambulazione. 
Partendo da studi già consolidati nell’ambito della deambulazione, si è raccolto l’insieme 
delle numerose variabili che descrivono cinematica e dinamica dei segmenti anatomici sub-
trocanterici, al fine di fornire un’analisi dettagliata sullo studio della cosiddetta analisi del 
passo. 
Lo studio approfondito del movimento legato alla conoscenza di queste variabili ha permesso 
la determinazione di una serie di vettori forza di reazione al terreno, le cosiddette GRFV 
(Ground Reaction Forces Vectors), che danno una misura delle forze scambiate tra le varie 
articolazioni interessate ed il suolo. Le GRFV sono state utili per la determinazione di stress 
e deformazioni indotte all’arto artificiale. 
 
INTRODUZIONE 
La realizzazione del modello GINOCCHIO – Le fasi: 
• Prima fase è stata la realizzazione del progetto di massima del modello geometrico, 
utilizzando software CAD; tra i requisiti da soddisfare si è tenuto conto delle richieste 
estetiche imposte dal paziente protesizzato. 
• Seconda fase è stata la stampa di conversione CAD / CAM, ovvero un processo 
intelligente di interfaccia computer / macchina a controllo numerico, in grado di interpretare 
le geometrie dei modelli CAD e trasformarle in una stampa tridimensionale del prototipo 
fisico del modello. 
• Terza fase è stata rappresentata da un’accurata FEA (analisi agli elementi finiti). Una 
dettagliata simulazione assistita dal calcolatore dell’insieme di sollecitazioni che durante la 
deambulazione “coinvolgono” i componenti della protesi. Il fine era quello di costruire una 
mappatura dettagliata delle deformazioni e, considerando i materiali scelti, dei limiti 
strutturali del modello.  
• Quarta fase (attualmente non ancora eseguita) sarebbe rappresentata dall’esecuzione in 
laboratorio, in accordo alle richieste della normativa UNI EN ISO10328, delle prove 
sperimentali di carico. Prove che metterebbero in luce i parametri utili per una completa ed 
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esaustiva caratterizzazione strutturale dei materiali scelti per la realizzazione finale del 
modello da commercializzare.   
• Quinta ed ultima fase vedrebbe la richiesta di conformità del marchio CE utile per la 
commercializzazione del modello di protesi ritenuto positivo alle prove strutturali (per le sue 
geometrie e materiali scelti).  
 
Fig. 1: Andamento delle Forze di carico in un ciclo di passo ad andatura normale. 
 
 
 
Fig. 2: Design innovativo per le protesi non invasive di ginocchio. 
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Fig. 3: Diagramma di Flusso dell’intera fase di progetto. 
 
RISULTATI E DISCUSSIONE 
 
Percorrendo un’indagine sullo stato dell’arte della letteratura scientifica dei modelli 
commercializzati in passato e delle relative dinamiche di funzionamento, il lavoro si presta a 
fornire al lettore un’ampia panoramica sulle possibili configurazioni di protesizzazione per 
amputazioni del femore.  
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Un dettagliato report sulle principali attività motorie che il ginocchio prevede compiere e le 
conseguenti sollecitazioni che su esso gravano hanno rappresentato i dati di input per l’intera 
fase di progetto. 
 
Fig. 4: Valori Max della forza equivalente a confronto per le varie attività. 
 
Il lavoro riporta i risultati cui si è pervenuti dall’analisi statica e dinamica delle modellazioni 
geometrica e numerica, dopo aver tenuto scelto materiali compatibili agli stress e 
deformazioni indotte. Contestualmente è stato eseguito uno studio d’analisi modale sulle 
frequenze proprie e modi di vibrare del modello.  
Grazie agli strumenti utilizzati è stato possibile ottimizzare le caratteristiche geometriche del 
modello, riducendone l’eccessivo impatto estetico, d’ingombro e di costi. Infatti, una delle 
principali difficoltà nella progettazione di dispositivi bio-medicali che garantiscono a) 
maggior flessibilità, nelle attività motorie ai pazienti e b) ottimizzazione nella produzione, è 
legata all’alto costo di prototipazione, necessari per la fase delle prove di carico.  Per questo è 
incoraggiante l’uso di metodi di analisi numeriche (FEM) avanzate, atti a ridurre il costo delle 
prove per chi progetta tali dispositivi e di conseguenza a far risparmiare l’utenza di pazienti 
che ne usufruisce l’utilizzo.  
Le prime prove di carico sono state simulate in scala reale per dimostrare che il dispositivo 
protesico lavorasse correttamente e che fosse lontano dal limite del margine di sicurezza. I 
software di analisi numeriche hanno il vantaggio di essere utilizzati per determinare 
alternative di progetto più rapide ed economiche.  Questi ausili riducono il numero di prove di 
carico in laboratorio, finchè non si è definita la condizione ottimale di funzionamento del 
sistema. 
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L’analisi del comportamento statico della protesi è stata operata su un design innovativo del 
modello che è stato riproposto in 4 diversi minori fattori di scala; la scelta dei carichi di 
sollecitazione è stata fatta sulla base di una dettagliata analisi del passo comparando le 
caratteristiche di configurazione posturale di un normo-soggetto con quelle di un paziente 
transfemorale.   
Di seguito sono riportate le geometrie di ingombro relative al ginocchio protesico e sono 
messe a confronto con quelle relative alle dimensioni anatomiche medie di uomo, donna e 
bambino. 
 
Tabella 1: Dimensioni relative alle varie scale 
 
 
Tabella 2: Dimensioni relative al ginocchio di un uomo medio 
 
 
Tabella 3: Dimensioni relative al ginocchio di una donna media 
 
 
Tabella 4: Dimensioni relative al ginocchio di un bambino medio 
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MATERIALI E METODI 
 
Le caratteristiche meccaniche dei materiali scelti per la realizzazione dei componenti del 
modello e le deformazioni subite a fronte dei carichi agenti, sono di seguito riportate. 
 
Tabella 5: Caratteristiche meccaniche dei componenti e materiali scelti. 
 
 
Le prove di simulazione numerica, richieste per definire la geometria innovativa, sono state 
eseguite presso il DIIM dell’Università di Catania, ed hanno confermato una buona analogia 
con i risultati ottenuti tramite calcolo analitico tradizionale. 
Notevole impegno è stato rivolto all’utilizzo di softwares (ANSYS, MARC, FEMAP, 
HYPERMESH, RHINOCEROS, INVENTOR) che a vario titolo hanno consentito la 
risoluzione dei problemi che la geometria protesica proposta presentava. 
Uno studio completo ed un’ottima validazione di tutte le tipologie di protesi di ginocchio da 
bagno simulate con il codice di calcolo, richiederebbe un’ulteriore indagine sperimentale sui 
parametri che influenzano la dinamica del passo, in tutte le sue attività;  
 
CONCLUSIONI 
 
Dai risultati ottenuti, si rende auspicabile proseguire il lavoro attraverso l’esecuzione delle 
prove di carico in scala reale; le stesse richiederanno molta attenzione poiché una grande 
esperienza nel settore e considerevoli costi per la realizzazione dei prototipi fisici non sono da 
trascurare. 
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SOMMARIO 
 
Per anni la stabilizzazione rigida è stata considerata il “ gold standard “ nel trattamento 
della patologia degenerativa del rachide lombare. Infatti partendo dal presupposto che un 
segmento motorio degenerato è un segmento instabile e quindi causa di dolore, tutti quegli 
interventi atti ad eliminare il movimento potevano portare alla scomparsa del dolore. 
Tuttavia la fusione spinale non è priva di possibili complicanze quali: pseudoartrosi, dolore 
del sito donatore, infezioni, fallimento dell’impianto e degenerazione dei segmenti adiacenti. 
 
 
Secondo Ghiselli e all. ( 9 ) il tasso di degenerazione sintomatica a livello adiacente alla fusione 
potrebbe essere del 36,1% e potrebbe essere anche più alta nelle fusioni circonferenziali (1). In 
letteratura c’è anche notevole disparità sui risultati clinici in quanto i risultati soddisfacenti 
vanno dal 16% al 95% (media del 68%) ( 2-3 ). Questo potrebbe essere imputato al fatto che, in 
molti pazienti, la causa della lombalgia non è il movimento in se ma piuttosto l’alterata 
distribuzione di carichi imputabile a movimenti anomali associati alla degenerazione( 4 ).  
 
RAZIONALE 
 
Su questo concetto si basa il razionale della stabilizzazione dinamica ed i principali sostenitori 
di questa tecnica hanno preso in prestito quello che accade per altre articolazioni.  
In molte articolazioni portanti, infatti, un'alterata distribuzione dei carichi porta alla comparsa 
di fenomeni degenerativi e la conseguente sintomatologia dolorosa può essere ridotta  tramite 
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interventi chirurgici mirati alla redistribuzione dei carichi (come ad esempio le osteotomie 
correttive nel trattamento di alcune patologie dell’anca del bambino)  (5) 
 Considerando il ruolo che il disco intervertebrale sia normale che degenerato svolge sulla 
distribuzione dei carichi, lo stesso principio potrebbe essere applicato al segmento motorio 
lombare doloroso (6). Il disco normale è isotropico (gel omogeneo di collagene e 
proteoglicani), una proprietà che permette di trasmettere uniformemente i carichi attraverso i 
piatti vertebrali indipendentemente dalla posizione (7). 
La degenerazione discale altera le proprietà isotropiche del disco e la sua capacità di 
distribuire uniformemente i carichi e questo comporta la comparsa di aree di sovraccarico e 
dolore soprattutto in stazione eretta. ( 8 ) 
In queste condizioni i carichi attraverso lo spazio discale degenerato sono altamente 
dipendenti dalla postura ( 4 ) per cui alterare la trasmissione dei carichi potrebbe dare dei 
benefici. A questo che puntano i sistemi dinamici, limitando il movimento a zone dove il 
carico è normale o quasi e prevenendo le posizioni vertebrali nelle quali un carico anomalo 
potrebbe verificarsi. La stabilizzazione dinamica permetterebbe quindi di  mantenere la 
mobilità segmentaria impedendo i movimenti anomali e, ridistribuendo i carichi, ritardando in 
tal modo i processi degenerativi. 
 
CENNI STORICI 
 
Il primo sistema dinamico risale al 1992 quando Graft, per la prima volta, utilizza il “graft 
ligament system”(INVISTA, Wichita, KS) che consiste in una bendelletta non elastica ( 
dracrilene ) che funge da ligamento tra due viti peduncolari: tale sistema fu concepito per 
controllare i movimenti rotatori bloccando le faccette articolari in estensione sull’ipotesi che i 
movimenti rotatori anormali fossero responsabili della degenerazione e del dolore. Mettendo 
in compressione la parte posteriore, il  sistema , probabilmente, scaricava il disco 
anteriormente con un incremento della pressione discale posteriore ed una nuova distribuzione 
dei carichi. L’autore ne raccomandava l’utilizzzo  in soggetti giovani con un adeguata 
muscolatora e minima artropatia delle faccette. I risultati erano buoni a breve e medio 
termine, ma perdevano di efficacia a lungo termine, in quanto il tensionamento posteriore 
portava ad un iperlordosi con conseguente sovraccarico delle faccette articolari, bulging del 
legamento giallo e riduzione dei forami.  
 
Dynesys 
 
Nel 1994 Dubois presenta un altro sistema di stabilizzazione dinamica detto Dynesys ( 
dynamic neutralization system ) (Zimmer, Inc., Warsaw, IN) che consiste in viti peduncolari, 
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 corde in polietilene tereftalato ( pet ) e  spaziatori cilindrici in policarbonato uretano ( sulene 
- pcu) . Gli spaziatori sono posizionati tra le teste delle viti per opporsi alle forze in 
compressione; le corde attraversano gli spaziatori e stabilizzano l’impianto in flessione in 
quanto pretensionate.  
 
Questo sistema, evitando l’iperlordosi, impedisce la compressione dell’anulus posteriore, 
struttura nota come fonte di dolore. 
Il Dynesys è anche il sistema biomeccanicamente più studiato in letteratura internazionale con 
test sia in vitro che in vivo. 
Schmoelz(13) nel 2003 conduce uno studio biomeccanico su rachidi lombari di cadavere 
mettendo a confronto un rachide integro, un rachide destabilizzato mediante la rimozione 
delle capsule e dei legamenti, un rachide con stabilizzazione dinamica L3-L4 ( Dynesys ) ed 
un rachide con stabilizzazione rigida L3-L4. L’autore valuta il movimento in flessione, 
estensione, lateral bending destro e sinistro, rotazione assiale. Tale studio mette in evidenza 
che il Dynesys ricrea una stabilità sovrapponibile al rachide intatto in estensione, ma mostra 
una limitazione del movimento simile alla fissazione rigida in flessione. Tale rigidità si 
verifica anche in lateral bending. Risultati opposti sono stati riscontrati invece per la rotazione 
assiale dove il sistema dinamico permette un ampio range di movimento superiore al rachide 
intatto e di poco inferiore a quello destabilizzato. E’ stato valutato inoltre anche il Rom dei 
livelli adiacenti la fusione non evidenziando alcun aumento dell’escursione articolare.  
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Niosi (12) nel 2008 ha anche valutato , sempre in vitro, l’effetto del Dynesys sulle faccette 
articolari giungendo alla conclusione che a differenza di quanto accade fisiologicamente con 
un sovraccarico delle faccette in estensione e uno scarico in flessione, nel rachide con 
Dynesys invece si ha un sovraccarico in flessione e lateral bending senza alterazioni 
significative in estensione e rotazione assiale. Inoltre il carico delle faccette aumentava al 
diminuire della lunghezza degli spaziatori. Un altro interessante lavoro, in vitro, è quello di 
Beastall che ha valutato 24 pazienti sottoposti a stabilizzazione dinamica ( Dynesys ) 
mediante RMN posizionale sia preoperatoria sia a 9 mesi dopo l’intervento chirurgico. Tale 
RMN permette di ottenere immagini del paziente in flessione, estensione, bending e rotazione. 
Raggiunta la posizione desiderata questa viene mantenuta con appositi supporti. A differenza 
dei precedenti studi “in vitro“ che mostravano dei movimenti in estensione simili al rachide 
fisiologico ma in flessione simili alla fissazione rigida il presente lavoro ha evidenziato una 
significativa riduzione della flesso-estensione del segmento operato ma con una maggiore 
restrizione dell’estensione piuttosto che della flessione.  
Questo secondo gli autori potrebbe essere dovuto al fatto che i risultati degli studi su cadavere 
devono essere considerati con cautela in quanto le colonne del cadavere sono passive e le 
strutture funzionali sono state rimosse. Tale studio conferma inoltre l’assenza di significative 
variazioni del Rom nei segmenti adiacenti. 
 
ROM nei 3 piani dello spazio del  segmento L3-L4 in un rachide normale, danneggiato, 
stabilizzato con Dynesys ed infine sistema rigido (13) 
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FASS 
 
Altro impianto dinamico, ancora prototipo, è il FASS ( fulcrum assisted soft stabilizzation ). 
Tale sistema consiste in un legamento posteriore che connette le teste delle viti e che mantiene 
o ripristina la lordosi e in un fulcro flessibile, posizionato anteriormente, allo scopo di 
mantenere la distrazione della parte posteriore dell’anulus durante l’estensione.  Questo 
permette di scaricare lo spazio discale preservando il movimento. Il grado di scarico del disco 
è dipendente dalla lunghezza del legamento e del fulcro. A parità di legamento, aumenti della 
lunghezza del fulcro incrementano lo scarico del disco. 
DSS 
 
Nel 2008 viene realizzato un nuovo impianto definito DSS ( dinamic stabilization system ). 
Tale sistema consiste in due elementi colonnari simili a delle molle interconnessi tramite viti 
peduncolari. L'impianto è regolabile in diverse misure così da essere un supporto ideale.  Esso 
è inoltre munito di due meccanismi di bloccaggio al fine di evitare un movimento spinale 
eccessivo. La rigidità del sistema, quando l'impianto è bloccato, corrisponde quasi a quella di 
un fissatore interno. Gli studi in vitro dopo inserzione di Dss hanno mostrato una riduzione 
significativa del Rom da 5.2 a 2.4 in flessione, da 3.4 a 2.1 in estensione e da 5.8 a 3.2 in 
lateral bending. La rotazione assiale non ha mostrato una riduzione significativa del rom. 
Flesso- estensione totale del segmento trattato prima e 
dopo l’intervento 
Flesso-estensione totale del segmento craniale a 
quello trattato 
    Stabilizzazione dinamica con Dynesys 
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DISCUSSIONE 
 
Dopo questa carrellata di dispositivi dinamici, alcuni gia in uso altri solo prototipi, possiamo 
affermare che gli scopi di un sistema dinamico ideale devono essere: garantire un movimento 
quanto più fisiologico possibile; prevenire i sovraccarichi associati ad un movimento 
anormale, che è la probabile causa della lombalgia meccanica; permettere una ridistribuzione 
delle forze di carico sul disco e sulle faccette articolari ( 4 ).  
Il problema principale sembra quello dell’entità della riduzione dei carichi, in quanto 
maggiore scarico significa maggiore rigidità e quindi minore dinamicità.  
Affinché un sistema possa essere considerato effettivamente dinamico è necessario che 
soddisfi determinate condizioni: rispetto della fisiologia del disco, uniforme distribuzione dei 
carichi ed integrità dei tessuti molli. 
 
Rispetto della fisiologia del disco 
 
Il disco intervertebrale è la più grande struttura avascolare del corpo umano e la sua integrità 
funzionale dipende dall’attività metabolica delle cellule del nucleo e dell’anulus che 
producono collagene e proteoglicani.  
Il nutrimento della maggior parte del disco dipende dal passaggio di soluti dai vasi sanguigni 
dei corpi vertebrali attraverso i piatti e questo è dipendente dall’attività ciclica di carico e 
scarico del disco durante il movimento.  
 
Uniforme distribuzione dei carichi 
 
Una uniforme distribuzione dei carichi  è estremamente importante negli impianti dinamici 
per svariati motivi ma soprattutto al fine di prevenire l'usura e la conseguente rottura 
dell'impianto. La rottura delle viti, infatti, è una complicanza comune  nelle pseudoartrosi che 
si verificano nelle artrodesi strumentate. Rispetto ad un impianto di fusione un impianto 
dinamico deve sopravvivere ai ripetuti movimenti. Una prematura rottura da fatica si potrebbe 
presentare  se l’impianto oppone troppa resistenza ad un movimento in una determinata 
direzione sovraccaricandosi. È quindi essenziale che il sistema distribuisca bene il carico 
durante tutto il range di movimento. 
 
Integrità dei tessuti molli 
 
Per funzionare correttamente i sistemi dinamici necessitano dell’integrità dei tessuti molli che 
stabilizzano il segmento motorio e che giocano un ruolo importante  nel movimento, nel 
bilanciamento e nella trasmissione dei carichi. 
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Idealmente, quindi, questi impianto dovrebbero causare il minimo danno alla muscolatura e 
alle strutture ligamentose che partecipano al movimento vertebrale. 
 
CONCLUSIONI 
 
I sistemi di stabilizzazione dinamica hanno un'ampia applicazione clinica in Europa a dispetto 
dei non chiari meccanismi d'azione. In letteratura sono presenti lavori discordanti sui risultati 
clinici conseguenti all’impianto di questi dispositivi. Grob parla di “insufficiente evidenza che 
la fissazione dinamica del rachide lombare dia risultati clinici migliori rispetto alla 
stabilizzazione rigida” mentre Schaeren afferma che “a 4 anni di follow-up la soddisfazione 
dei pazienti sottoposti a stabilizzazione dinamica è del 95%”.  
In generale, noi ci sentiamo di abbracciare la filosofia della stabilizzazione dinamica, in 
quanto avere dei dispositivi che permettano di stabilizzare un segmento motorio 
preservandone il movimento è un fine nobile. Tuttavia dall’attenta analisi della letteratura i 
meccanismi ideali di una stabilizzazione dinamica non sono ancora perfettamente chiari. La 
difficoltà principale sta nel trovare un equilibrio tra entità di diminuzione dei carichi e 
stabilità del sistema.  
Per questo crediamo che le ricerche future debbano essere rivolte a migliorare il design di 
questi impianti, fornendo dispositivi che controllino adeguatamente i movimenti su tutti i 
piani dello spazio, e definire le corrette indicazioni 
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Flusso spiraliforme nell’aorta umana. uno studio in vivo mediante 
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SOMMARIO 
 
L’emodinamica svolge un ruolo fondamentale sia sulla funzione che sull’integrità dei vasi 
sanguigni. In particolare, la complicata geometria vascolare, il proiettarsi delle strutture nel 
flusso sanguigno in corrispondenza della valvola aortica e la torsione ventricolare 
contribuiscono alla produzione, nell’aorta umana, di un campo di flusso caratterizzato da 
moto spiraliforme. E’ noto che questo evento facilita l’eiezione sanguigna nella circolazione 
primaria, ma il suo rapporto con fisiologia e patologia è ancora poco chiaro. Negli ultimi 
anni, la risonanza magnetica a contrasto di fase (PC MRI) ha dato un contributo 
fondamentale alla conoscenza dell’emodinamica nell’aorta. Comunque, tutte le osservazioni 
in vivo del flusso aortico reperibili in letteratura sono basate solo su una valutazione visiva 
qualitativa. 
Recentemente la PC MRI tridimensionale è stata applicata per rispondere a domande 
riguardanti la natura e l’origine delle configurazioni di flusso spiraliforme nell’aorta umana 
(Morbiducci et al., 2009). Precisamente, è stato quantificato il flusso spiraliforme in vivo 
utilizzando la PC MRI a risoluzione temporale per ottenere una descrizione spazio-temporale 
completa del sangue che scorre. In particolare sono state mappate le configurazioni di flusso 
transitante nell’arco aortico, sono state visualizzate e, infine, quantificate le strutture 
spiraliformi come parametro per classificare il comportamento del sangue fluente. Sono state 
calcolate traiettorie lagrangiane di volumetti fluidi elementari che offrono una 
visualizzazione tridimensionale dell’evoluzione complessa del flusso a partire da dati di 
velocità temporalmente risolti applicando un metodo di tipo lagrangiano per la 
quantificazione del flusso spiraliforme, l’Indice di Flusso Spiraliforme, sviluppato in silico 
allo scopo di rivelare l’organizzazione globale del flusso sanguigno. 
Vengono qui presentati i risultati della quantificazione in vivo del flusso spiraliforme 
nell’aorta effettuata su due soggetti diversi, puntando a identificare le caratteristiche comuni 
nella topologia del flusso aortico sano, in termini di contenuto spiraliforme. I risultati di 
questo studio confermano la precedente asserzione che una caratterizzazione quantitativa 
della topologia del flusso nell’aorta può rappresentare un passo in avanti nella conoscenza 
della fisiopatologia della circolazione primaria. 
 
INTRODUZIONE 
 
L’emodinamica gioca un ruolo fondamentale sia nella funzione che nell’integrità dei vasi. 
Possono esserci diverse cause d’insorgenza di emodinamica complessa. In particolare, la 
forma tridimensionale e la curvatura dell’aorta toracica (Chandran, 1993), il proiettarsi delle 
strutture nel flusso sanguigno in corrispondenza o al di sopra della valvola aortica (Bellhouse 
et al., 1969) e la torsione ventricolare durante la contrazione (Baciewicz et al., 1991), 
contribuiscono alla produzione di un campo di flusso caratterizzato da moto spiraliforme 
nell’aorta umana. E’ noto che questo evento facilita l’eiezione sanguigna nella circolazione 
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primaria, ma il suo legame con fisiologia e patologia non è ancora chiaro. Negli ultimi anni, la 
risonanza magnetica a contrasto di fase (PC MRI) ha dato un contributo fondamentale alla 
conoscenza dell’emodinamica nell’aorta (per esempio Kilner et al., 1993; Buonocore & 
Bogren, 1999). In particolare, relativamente alle patologie dell’aorta, la PC MRI è stata usata 
per illustrare i risultati clinici fisiopatologici (per esempio Frydrychowicz et al., 2007), 
compresi la dissecazione e il rigurgito (Markl et al., 2004). Comunque, tutte le osservazioni in 
vivo della topologia del flusso aortico associate ai comuni risultati fisiopatologici presenti in 
letteratura sono basati solo su una valutazione visiva qualitativa. Recentemente, per la prima 
volta, si è applicata la PC MRI tridimensionale con risoluzione temporale indagando sulla 
distribuzione delle configurazioni spiraliformi del campo di moto nell’arco aortico, al fine di 
rispondere alle domande concernenti la natura e l’origine delle configurazioni di flusso 
complesso nell’aorta umana (Morbiducci et al., 2009). Nello specifico, utilizzando la PC MRI 
con risoluzione temporale, si è ottenuta la descrizione spazio-temporale completa del flusso 
sanguigno nell’aorta. Il metodo è stato applicato ai dati ottenuti da un volontario sano, 
facendo uso di strumenti di fluidodinamica computazionale. In particolare, sono state mappate 
con precisione le configurazioni di flusso transitante nell’arco aortico umano, sono state 
visualizzate e, infine, quantificate le strutture spiraliformi come parametro per classificare il 
comportamento del sangue che scorre. A partire da dati di velocità temporalmente risolti, sono 
state calcolate traiettorie lagrangiane di volumetti fluidi elementari che si sono dimostrate 
essere utili strumenti per sondare i campi di flusso complesso nei vasi. A queste è stato 
applicato un metodo, di tipo lagrangiano, per la quantificazione del flusso spiraliforme, cioè 
un descrittore sintetico, l’Indice di Flusso Spiraliforme (Helical Flow Index, HFI), sviluppato 
e valutato in silico al fine di rivelare l’organizzazione globale del flusso sanguigno (Grigioni 
et al., 2005; Morbiducci et al., 2007). Vengono qui presentati i risultati della quantificazione 
in vivo del flusso spiraliforme nell’aorta effettuata su due soggetti diversi, puntando a 
individuare le caratteristiche comuni nella topologia del flusso aortico fisiologico, in termini 
del suo contenuto spiraliforme. I risultati di questo studio confermano la precedente 
asserzione che una caratterizzazione quantitativa della topologia del flusso di massa nell’aorta 
può rappresentare un passo in avanti nella conoscenza della fisiopatologia della circolazione 
primaria (Morbiducci et al.,2009). 
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MATERIALI E METODI 
ACQUISIZIONE DATI TRAMITE PC MRI  
 
Usando uno scanner MR (Achieva, Philips Healthcare, Paesi Bassi) con bobina cardiaca da 
1,5 T a 5 canali è stato misurato il flusso aortico di due volontari umani sani (maschi, di 41 e 
42 anni, rispettivamente soggetto A e B). La sequenza di impulsi usata per l’acquisizione dati 
con cine-PC MRI a contrasto di fase è stata una Phase Contrast Turbo Gradient Echo pesata 
T1, in sincronizzazione cardiaca e respiratoria (TR=5,4 ms, TE=3 ms, flip angle=15°, 
sensibilità di velocità=150 cm/s) con codifica di velocità lungo le tre direzioni spaziali. E’ 
stata usata una tecnica navigator-echo per ridurre ulteriormente gli artefatti da movimento, 
con il fascio di navigazione posizionato attraverso il diaframma e la direzione di tracking 
impostata piedi-testa. Per acquisire dati con risoluzione temporale, deve essere prodotta una 
sequenza di impulsi a contrasto di fase che permetta la sincronizzazione con il ciclo cardiaco. 
In questo studio, la sequenza di cine-impulsi è stata retrospettivamente vincolata al ciclo 
elettrocardiografico. Sono stati acquisiti dati tridimensionali in 22 fette sagittali (FOV = 
280x280 mm, dimensione misurata del voxel = 2x2 mm, spessore della fetta = 4mm, spazio 
tra fette = 2mm). La figura 1 mostra un esempio di struttura della mappa di velocità nelle tre 
direzioni spaziali (fasi I, II, e III) riferite a un piano allineato con l’arco aortico. Nelle 
immagini della figura 1, la luminosità è proporzionale all’intensità del segnale: quanto più è 
luminoso il segnale, tanto più è alta la componente di velocità del sangue fluente all’interno 
della fetta. 
 
ANALISI E VISUALIZZAZIONE DEI DATI 
 
Per l’elaborazione dei dati, sono stati sviluppati strumenti user-defined in linguaggio Python. 
In particolare, il calcolo delle traiettorie lagrangiane dei volumetti fluidi elementari è stato 
effettuato tramite integrazione temporale del campo di velocità partendo da posizioni e istanti 
di tempo specificati dall’utente. Le traiettorie sono state calcolate usando uno schema di 
integrazione numerico Runge-Kutta di quarto ordine che si è dimostrato produrre una 
valutazione accurata. I dettagli completi sul calcolo delle traiettorie possono essere trovati in 
Morbiducci et al. (2009). E’ stato implementato il metodo delle differenze finite per il calcolo 
del tensore dei gradienti di velocità necessario per il calcolo dell’elicità. Tecnicamente, sono 
stati rilasciati set di Np volumetti fluidi elementari immateriali a cinque diversi istanti di 
tempo Tj (j=1..5; figura 1, riquadro in basso) della fase sistolica misurata, e sono stati tracciati 
durante la loro evoluzione nell’intervallo di tempo compreso tra Tj e la fine della sistole. Per 
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fare ciò, è stata posizionata una griglia di emissione di set di dati per rilasciare volumetti fluidi 
elementari all’istante di tempo e nella posizione desiderati. 
 
ELICITÀ 
 
Tramite l’elicità, è possibile ottenere una migliore comprensione del ruolo critico di 
inclinazione e torsione nell’andamento del flusso sanguigno. L’elicità di un flusso fluido 
confinato all’interno di un dominio (con o senza bordo) di uno spazio euclideo è il prodotto 
scalare integrato tra il campo di velocità V(s; t) e il campo di moto vorticoso ω(s; t). L’elicità 
è di importanza fondamentale in relazione alla cinematica di flusso, perché ammette 
un’interpretazione topologica collegata alla connessione delle linee di vortice del flusso. 
Esattamente come l’energia, l’elicità ha una grande influenza sull’evoluzione e la stabilità sia 
dei flussi turbolenti che dei flussi laminari (Moffatt & Tsinober, 1992). 
Considerate le osservazioni sull’elicità, è possibile definire la quantità Elicità Locale 
Normalizzata (LNH): 
( ) ( ) ( )( ) ( )t;t;
t;t;t;
sωsV
sωsVs •=LNH  (1) 
La quantità LNH è funzione di spazio e tempo ed è il valore locale del coseno dell’angolo tra 
la velocità e i vettori di moto vorticoso. Secondo l’Eq. (1), la quantità adimensionata LNH 
può assumere valori che variano tra uno in modulo, quando il flusso è puramente spiraliforme, 
e zero, in generale, in presenza di simmetria riflessionale dinamica del fluido. Inoltre, il segno 
di LNH è un utile indicatore della direzione di rotazione: la proprietà della densità di elicità di 
cambiare segno attraverso una linea di separazione o di ricongiunzione è di grande aiuto nel 
localizzare queste linee nonché i vortici secondari. 
 
Figura 1. Esempio di struttura della mappa di velocità nelle tre direzioni acquisite su un piano allineato 
con l’arco aortico. Le fasi I e II rappresentano le componenti planari del campo di velocità mentre la III 
rappresenta la componente ortogonale. La luminosità è proporzionale all’intensità del segnale. 
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Questa proprietà potrebbe essere un utile descrittore dei cambiamenti nella direzione di 
rotazione dei flussi vorticosi nei grandi vasi durante il ciclo cardiaco, perché una rotazione 
destrorsa o sinistrorsa locale può essere identificata tramite un cambio di segno del valore 
locale di LNH. 
 
INDICE DI FLUSSO SPIRALIFORME 
 
L’HFI, originariamente sviluppato nei modelli computazionali, calcola il contenuto del moto 
spiraliforme raggruppando opportunamente le informazioni secondo un’analisi della 
traiettoria lagrangiana dei volumetti fluidi elementari nel flusso. Negli ultimi anni, si è 
dimostrata la sua efficacia come descrittore sintetico di flusso di campi complessi pienamente 
tridimensionali (Grigioni et al., 2005; Morbiducci et al., 2007). Recentemente, gli autori 
hanno anche dimostrato la fattibilità del calcolo dell’HFI in vivo (Morbiducci et al., 2009). 
L’HFI può essere valutato usando, come quantità di base, il descrittore di flusso LNH 
calcolato lungo una traiettoria, per misurare la struttura spiraliforme del flusso sanguigno 
dentro un vaso. Considerando la traccia descritta da un generico volumetto fluido elementare 
k-esimo che si muove in un vaso, la sua dinamica può essere caratterizzata per mezzo della 
seguente quantità (Grigioni et al., 2005; Morbiducci et al., 2007): 
 
∑
=
= k
N
j
kj
k
k N
hfi
1
LNH1      0 ≤ hfik ≤ 1 (2) 
 
dove Nk è il numero di punti j (j=1,...Nk) della  k-esima traiettoria in corrispondenza dei quali è 
stata calcolata la quantità LNH. Sugli Np volumetti elementari che si muovono nel dominio 
fluido, l’Indice di Flusso Spiraliforme può essere calcolato come: 
 
∑ ∑∑
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1 LNHΗFΙ        0 ≤ HFI ≤ 1    (3) 
 
dove Nk è ancora il numero di punti j (j=1,...Nk) della k-esima traiettoria (k=1,…Np) su cui 
l’LNH è stato calcolato. Le quantità descritte dalle equazioni 2 e 3 sono nulle quando il flusso 
è irrotazionale. Partendo dal set di dati misurati con la PC-MRI, sono stati analizzati i campi 
di velocità interpolati risultanti tramite calcolo del descrittore di tipo lagrangiano HFI, in 
modo da ottenere una “misura” della struttura spiraliforme nel flusso sanguigno. 
Relativamente all’iniezione di ogni set di volumetti fluidi (vedere figura 1, riquadro in basso), 
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è stato calcolato il valore dell’HFI sulle tracce negli intervalli di tempo tra la fine della sistole 
e l’istante di iniezione. 
 
RISULTATI 
 
Un esempio di risultati di flusso in vivo è illustrato in figura 1, che mostra la struttura della 
mappa delle componenti di velocità nelle tre direzioni (fase I riquadro in alto, fase II riquadro 
in mezzo, e fase III riquadro in basso) riferite a un piano allineato con l’arco aortico durante la 
decelerazione del flusso. Nello specifico, la componente di velocità ortogonale al piano (fase 
III) manifesta una fascia luminosa chiaramente individuabile a ridosso della parete interna 
dell’arco superiore, con una più ampia regione scura attraverso la parete esterna dell’arco 
(scura a distanza dall’osservatore, chiara in prossimità, vedere le frecce). Come recentemente 
dichiarato, questo risultato è coerente con l’esistenza di una configurazione di flusso 
rotazionale (Morbiducci et al., 2009). La grande quantità di dati dei set tridimensionali 
necessita di un’interpretazione e le traiettorie dei volumetti fluidi elementari indicano 
spiccatamente caratteristiche di campo di flusso instabile. Come negli studi precedenti 
(Morbiducci et al., 2007) si usa la definizione della quantità pseudoscalare LNH: si è fatto uso 
di una codifica in colore delle traiettorie per mostrare il valore istantaneo positivo (negativo) 
dell’LNH: con la regola del cavatappi, ci si riferisce alle eliche come destrorse (sinistrorse) se 
la rotazione è in senso orario (antiorario) nella direzione di moto in avanti.  
 
 
Figura 2. Evoluzione del set di volumetti fluidi elementari emesso prima del picco sistolico (T3), al picco 
sistolico (T4), e dopo il picco sistolico (T5). La codifica di colore delle tracce è stata usata per mostrare il 
valore istantaneo positivo (negativo) dell’LNH. Riquadro in alto: soggetto A; riquadro in basso: soggetto 
B. 
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La figura 2 illustra l’evoluzione del flusso sanguigno nelle aorte dei due soggetti qui 
analizzati. Come per i volumetti fluidi emessi durante la fase iniziale della sistole (T3), i 
risultati confermano che non si formano evidenti vortici spiraliformi nell’aorta ascendente e 
nell’arco aortico prossimale: il sangue convogliato nell’aorta presenta un allineamento delle 
configurazioni di flusso con l’asse aortico. 
 
I set di volumetti fluidi elementari emessi al picco sistolico (T4) evidenziano la formazione di 
strutture spiraliformi con rotazione destrorsa che iniziano ad apparire attraverso la parete 
interna e persistono nell’arco superiore, svanendo nell’arco medio.  
L’evoluzione di un set di volumetti elementari emesso dopo il picco sistolico (T5) evidenzia 
l’insorgenza di strutture spiraliformi più coerenti: l’assetto spiraliforme del flusso visualizzato 
in corrispondenza della curvatura interna dell’arco trova ragionevolmente il suo significato 
energetico nel  tentativo compensativo di curvare il sangue fluente in avanti, in modo da 
riempire lo spazio lasciato dalla separazione di flusso in prossimità della parete interna.  
 
 
Figura 3. Indici di elicità (HFI) calcolati sulle tracce dei set di volumetti fluidi elementari emessi a cinque 
istanti di tempo Tj durante la sistole sia nel soggetto A che nel soggetto B. 
 
In particolare, l’analisi lagrangiana evidenzia la grande somiglianza topologica del sangue 
fluente nelle due aorte umane qui indagate, anche se si apprezzano lievi differenze, 
probabilmente attribuibili alla diversa portata, frequenza cardiaca e morfologia. La figura 3 
riassume i valori di HFI calcolati sui set di tracce emesse a cinque intervalli di tempo durante 
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la sistole (e fino alla fine della sistole). I set di volumetti fluidi emessi dopo il picco sistolico 
(T5) sono caratterizzati dal più alto contenuto spiraliforme in entrambi i soggetti e in accordo 
con le precedenti indagini. Particolarmente, la caratterizzazione del flusso aortico in termini di 
HFI nel soggetto A e nel soggetto B mostra la stessa dinamica durante il ciclo e anche valori 
simili di HFI sul set di volumetti emessi in fasi quasi sincrone durante il ciclo cardiaco. Anche 
per il flusso spiraliforme, i risultati qui ottenuti concordano con le precedenti osservazioni su 
un’aorta umana sana. Questo conduce a ipotizzare che nel soggetto sano, il flusso aortico 
manifesta aspetti topologici comuni che possono essere classificati usando l’HFI. 
 
DISCUSSIONE E CONCLUSIONI 
 
Coerentemente con il ruolo fondamentale riconosciuto all’elicità nell’organizzazione di grandi 
strutture sia nel fluido laminare che in quello turbolento, le suddette osservazioni avvalorano 
l’ipotesi che l’asimmetria chirale non planare dell’anatomia dell’aorta e la complessa 
emodinamica ventricolare, possono essere spiegate in termini energetici in un quadro in cui è 
l’interazione sinergica tra la funzione sistolica ventricolare e la topologia aortica ad assicurare 
l’efficienza del trasporto sanguigno nella circolazione primaria (Stonebridge et al., 1996). E’ 
stata recentemente dimostrata (Morbiducci et al., 2009) la capacità dell’indice di flusso 
spiraliforme lagrangiano, HFI, di quantificare il flusso sanguigno spiraliforme nell’aorta 
umana, quando applicato ai dati in vivo. Questo studio conferma la forza dell’HFI come 
metodo di classificazione del comportamento dinamico del fluido nei vasi: mentre è possibile 
distinguere visivamente le configurazioni di flusso durante il ciclo cardiaco, o tra i casi 
fisiologico e patologico, un indicatore o un parametro come l’HFI facilità il livello di 
confronto. I risultati confermano le recenti scoperte su soggetti sani e suggeriscono la 
possibilità che la formazione di elicità potrebbe essere conseguenza di un’ottimizzazione nei 
processi di trasporto di fluido che si verificano naturalmente nel sistema cardiovascolare (allo 
scopo di ottenere una perfusione efficiente). Una discussione sulla fluidodinamica nell’aorta e 
sul ruolo svolto dal flusso spiraliforme in questo ambiente può essere ritrovato in Morbiducci 
et al., (2009). Quindi, secondo le precedenti scoperte, lo schema qui applicato per valutare il 
flusso di sangue spiraliforme in vivo può essere utile per sollevare importanti e ancora irrisolte 
questioni concernenti la circolazione primaria. In conclusione, questo studio conferma: (i) che 
l’applicazione delle tecniche di fluidodinamica computazionale ai set di dati di PC MRI 
tridimensionale con risoluzione temporale può permettere la quantificazione del flusso 
spiraliforme in vivo; (ii) che l’esplorazione della relazione tra il flusso spiraliforme e 
l’emodinamica è promettente e che effettuare la quantificazione in vivo del contenuto 
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spiraliforme è molto vantaggioso; (iii) che l’HFI ha il potere di  arricchire di evidenza 
quantitativa le caratteristiche del flusso aortico comuni ai soggetti sani.  
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RIASSUNTO 
 
La Pseudo Artrosi infetta è il risultato delle due più gravi complicanze del trattamento 
chirurgico delle fratture: non consolidazione ed infezione. 
La metodica di Ilizarov risulta uno dei trattamenti di scelta delle pseudo artrosi infette di 
tibia, specialmente nel caso in cui bisogna supplire a grandi perdite di sostanza. 
Abbiamo valutato retrospettivamente i risultati a distanza del trattamento delle PA infette di 
tibia con apparato di Ilizarov per verificarne la validità presso l’Istituto Codivilla- Putti di 
Cortina D’Ampezzo negli anni compresi tra 2000 e 2004. 
La nostra esperienza ha evidenziato buoni risultati contestualmente però alla presenza di 
alcune complicanze a volte significative: deviazioni assiali, residua ipometria, ginocchio 
flesso, piede-avampiede equino. 
 
INTRODUZIONE 
 
L’apparato di Ilizarov è un sistema di fissazione esterna circolare. 
L’ideatore della fissazione esterna in senso moderno è considerato il belga Lambotte che già 
nel 1902 dominava le fratture diafisarie con chiodi o viti infissi trasversalmente, montati con 
morsetti su aste metalliche parallele al segmento scheletrico. 
Dopo gli anni ’40, con il sorgere della terapia antibiotica, la metodica di fissazione esterna era 
oggetto di interesse e di ricerca in tutta Europa. Quasi contemporaneamente in Russia veniva 
maturando un nuovo tipo di fissatore esterno che si differenziava profondamente dagli altri, 
non tanto per le caratteristiche tecniche quanto per la “filosofia” innovativa alla base della sua 
metodica: l’apparato di Ilizarov17. 
L’indicazione principale del sistema di Ilizarov è rappresentata dall’allungamento degli arti 
che è consentito dalla formazione del “ rigenerato” in trazione e dalla distrazione secondo un 
piano sagittale13. La metodica ha avuto altre indicazioni nelle sue applicazioni sia in campo 
ortopedico che traumatologico. Nella pratica ortopedica l’indicazione maggiore è data dalle 
osteotomie direzionali; in quella traumatologica dalle fratture ampiamente esposte e dalle 
pseudoartrosi, particolarmente da quelle infette12. 
Lo scopo del nostro lavoro è quello di valutare le complicanze del trattamento con metodica 
di Ilizarov nelle pseudoartrosi infette di tibia. 
IX Giornata di Studio INGEGNERIA BIOMEDICA: progettazione dei materiali protesici ed aspetti clinico – 
applicativi Messina, 3-07-2009. Edizioni: Dip. di Chim. Ind. e Ing. dei Materiali, ISBN: 978-88-96398-08-1. 
 157
Per Pseudo-artrosi infetta (PAI) si intende una soluzione di continuo dell’osso complicata da 
un processo settico, non consolidata e non consolidabile. E’ il risultato delle due più gravi 
complicanze del trattamento chirurgico delle fratture: non consolidazione ed infezione.  
 
MATERIALI E METODI 
 
Nel periodo compreso tra Gennaio 2000 e Dicembre 2004, presso gli Istituti Codivilla - Putti 
di Cortina d’Ampezzo,  sono stati trattati con la metodica di Ilizarov 49 casi di pseudoartrosi 
infetta di tibia ; 1 caso è stato poi escluso dallo studio trattandosi di un paziente non 
collaborante che ha rifiutato il proseguimento delle cure. 
L’età dei pazienti oscillava tra i 18 e i 78 anni con una media di 38 anni; 43 erano di sesso 
maschile e 5 di sesso femminile. 
L’etiologia contempla una netta maggioranza di fratture traumatiche post incidente stradale 
(41); 3 casi erano dovuti a caduta accidentale mentre 5 ad infortuni sul lavoro. 
Tutti i casi erano stati trattati presso le Unità Operative di Traumatologia delle città di 
provenienza. In tutti i casi si trattava di fratture esposte di tibia  in origine  trattate: 22  con 
riduzione ed osteosintesi con placca e viti,  19 con osteosintesi con F.E.A.,  4 con 
inchiodamento endomidollare e  3 casi con sintesi a minima ( fili di Kirschner ed apparecchio 
gessato).   
I pazienti  sono giunti alla nostra osservazione mediamente a 11 mesi dal trauma presentando  
3 localizzazioni di pseudoartrosi al terzo prossimale, 38 al terzo medio ed 8 al terzo distale di 
tibia; e tutti con tramiti fistolosi secernenti (Fig. 1) dai quali, ad eccezione di un caso, è 
sempre stato isolato l’agente patogeno responsabile (Fig. 2). 
In 15 pazienti l’infezione risultava polimicrobica (con associazione di St. aureus e 
Pseudomonas, St. aureus ed epidermidis, St. aureus e Serratia marcescens,St aureus ed 
Enterococchi). 
In 23 pazienti è stato isolato Staphilococcus aureus, in 5 Staphilococcus epidermidis, in 2 
Pseudomonas ed in 1 caso Serratia marcescens (Fig. 3). I pazienti giungevano alla nostra 
osservazione dopo essere stati sottoposti a pregressi interventi chirurgici che oscillavano da 1 
a 6, con una media di 3. Il tempo intercorso tra il trauma e l’applicazione dell’apparato di 
Ilizarov è stato in media di 13,3 mesi, variando da un minimo di 2 mesi ad un massimo di 8 
anni. 
Il tempo complessivo in fissatore è risultato in media di 10,3 mesi, variando da 6 a 19 mesi. 
Dei 48 pazienti 16 erano stati sottoposti ad immunoterapia ( ITBS) precedente all’intervento 
chirurgico.   
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In tutti i casi lo schema di montaggio dell’apparato è stato di resezione e trasporto ( bi o 
trifocale). 
 
      
                 Fig. 1. Fistolografia                                                    Fig. 2. Etiologia e sede 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig.3. Agente patogeno isolato 
 
RISULTATI  
 
Il follow up dall’applicazione dell’apparato è stato in media di 32 mesi. 
I risultati sono stati valutati relativamente ai due parametri della pseudo - artrosi e 
dell’infezione, avendo preso in considerazione: clinica (dolore, limitazione funzionale, 
tumefazione, rubor, calor, presenza o meno di fistola), quadro radiografico (focolai attivi, aree 
litiche, sequestri, mancata fusione,…),  esami di laboratorio (VES, PCR, Fibrinogeno). 
Abbiamo ottenuto una completa guarigione con la sola metodica di Ilizarov in 37 su 48 dei 
casi trattati. 
In meno di un quarto dei pazienti (11) non abbiamo ottenuto la guarigione per persistenza di 
pseudo – artrosi. Per questi pazienti sono stati necessari ulteriori interventi, singoli per alcuni, 
seriati per altri, consistenti in:  inchiodamento  endomidollare ( in tutti i casi); accompagnato, 
nei casi più gravi, da: innesti ossei in sede di focolaio (  in 8 casi),  pulizie chirurgiche ( in 2),  
F.E. di De Bastiani ( in 1), sintesi con viti ( in 1). 
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5 pazienti su 11 sono stati nuovamente trattati con l’applicazione dell’apparato di Ilizarov. 
La guarigione è avvenuta con esiti in 12 pazienti su 48. Tra i 12 pazienti guariti con esiti 
abbiamo riscontrato: 3 casi con invaginamento cutaneo, 3 con ipometria (in media di 4 cm), 3 
con deviazioni assiali (2 con varismo e recurvato ed 1 con valgismo), 2 con piede equino ed 1 
con sclerosi del focolaio a 2 anni dall’ultimo trattamento (Fig. 4). 
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Fig. 4. Esiti 
 
     
  Fig. 5. Rigenerato                                                       Fig. 6. Consolidazione 
 
DISCUSSIONE 
 
L’apparato di Ilizarov è un sistema di fissazione esterna circolare che consente 
contemporaneamente: allungamento del segmento, correzione delle deviazioni assiali, 
correzioni delle deviazioni rotatorie, trasporto osseo, la copertura delle parti molli1. 
La sua azione è fondamentale quando ci troviamo di fronte a gravi perdite di sostanza, quali 
quelle che si ottengono dopo la pulizia chirurgica di una pseudoartrosi infetta di tibia2,3. 
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Il principio di base è il seguente: “ la sezione di un osso lungo limitata alla compatta diafisaria 
permette, tramite una continua distrazione delle due parti interrotte, la formazione di un 
tessuto ( RIGENERATO) (Fig. 5), che prende origine sia dal periostio che dalla circolazione 
diafisaria endostale mantenuta intatta” .21, 22 
In genere i fissatori esterni agiscono attraverso fiches metalliche che attraversano l’osso, 
generalmente impegnandosi sulle due corticali, in modo prevalentemente unidirezionale e che 
solitamente sono solidarizzate al montaggio solo da un lato11,14. 
Nell’apparato di Ilizarov la fissazione transossea è deputata ai fili di Kirschner che hanno un 
diametro inferiore rispetto agli altri mezzi di fissazione ed elasticità assai maggiore4. 
La metodica di Ilizarov consente il trasporto simultaneo di osso e parti molli senza la 
necessità di effettuare innesti ossei o trapianti muscolari.18  
In tal modo ha permesso di uscire dal vicolo cieco del trattamento tradizionale articolato in 
tempi chirurgici successivi e non sempre definitivi9. 
I vantaggi della metodica, pertanto, risultano essere: atto chirurgico unico, spegnimento 
infezione, risoluzione pseudoartrosi e perdita di sostanza, contemporanea copertura cutanea, 
correzione di eventuali dismetrie e deformità, carico precoce, ridotta invasività; 
mentre gli svantaggi comprendono: tollerabilità non sempre buona, lungo periodo in apparato, 
edema frequente, gestione spesso laboriosa, notevole ingombro, collaborazione del paziente, 
talora limitazioni articolari. 
I tempi in Fissatore Esterno risultano in totale di circa 1 mese per ogni cm di trasporto osseo 
effettuato, sia dopo pulizia che senza di essa 16 
Per quanto riguarda il carico esso viene concesso come tollerato dal paziente.19 
L’appropriata attuazione della metodica di Ilizarov tende ad annullare la possibilità di 
complicanze maggiori quali la pseudoartrosi, l’infezione e la rifrattura. 
Inoltre controlli radiografici seriati nelle prime settimane permettono di prevenire esiti 
invalidanti quali l’accorciamento ed i disassiamenti in varo- valgo od in procurato- recurvato. 
Seppur non molto frequenti sono tuttavia possibili alcune complicazioni minori: rottura da 
fatica dei fili, lesione da decubito ed infezioni minori in corrispondenza dei punti di 
emergenza cutanea dei fili, edema e limitazione dell’estensione del piede.  
1. La rottura da fatica di un filo avviene in corrispondenza dei punti sottoposti a maggior 
sforzo meccanico ed è  favorita dall’insufficiente tensione del filo stesso.  
2.La lesione da decubito in corrispondenza dei punti di emergenza cutanea è legata anch’essa 
all’insufficiente tensione del filo o ad una sua eccessiva forzatura. 
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3.L’infezione in corrispondenza dei punti di emergenza dei fili va prevenuta mediante 
trattamento locale giornaliero con alcol puro. 
4.L’edema è molto frequente e si previene con una mobilizzazione attiva e passiva dell’arto. 
5.La limitazione all’estensione del piede è in genere modesta ( 10- 15°) e si risolve 
spontaneamente al termine del trattamento10.  
Nonostante tutto le più frequenti complicanze da noi riscontrate sono: 
¾ Deviazioni assiali dei segmenti ossei 
¾ Invaginamento cutaneo 
¾ Sclerosi del focolaio 
¾ Incompleto allungamento con residua ipometria; 
¾ Piede equino e ginocchio flesso 
Le deviazioni assiali dei segmenti ossei sono dovute principalmente alla tendenza del 
rigenerato alla procurvazione ( ciò avveniva soprattutto nei primi casi trattati per insufficiente 
stabilizzazione  del segmento metaepifisario prossimale) e al disassamento del moncone di 
discesa per l’emergenza di tensioni secondarie. Tali deviazioni possono pertanto rendere 
necessario l’utilizzo di un filo guida endomidollare durante la “ discesa” del rigenerato. 
L’invaginamento cutaneo è legato al fatto che la zona interessata dal processo presenta spesso 
atrofia muscolare ed aderenze del mantello cutaneo al sottostante piano osseo; pertanto vanno 
effettuati spesso sbrigliamenti e/o rimozione di lembi cutanei esuberanti. 
La sclerosi del focolaio è dovuta al prolungato “ isolamento” dell’apice del moncone prima di 
essere raggiunto da quello traslato. Per tale motivo si preferisce resecare su un tessuto osseo 
ben irrorato, con canale midollare pervio. Se si è verificata una sclerosi si cerca di favorire la 
fusione cruentando i due capi al momento del contatto piuttosto che posizionando innesti8. 
Spesso si verifica un’atrofia ossea distale poiché il lungo periodo durante il quale si mantiene 
l’apparato, nonostante venga consentito il carico, induce una demineralizzazione del tratto 
tibiale distale e dei segmenti ossei del piede. 
Sia per il dolore che per un effetto “ trigger” i fili di K inducono una inibizione della capacità 
del paziente alla contrazione muscolare e quindi al movimento attivo e ciò porta ad un rapido 
irrigidimento articolare ( piede equino e ginocchio flesso)5,6.  
 
CONCLUSIONI 
 
Le tecniche convenzionali nel trattamento delle pseudoartrosi infette non sempre si sono 
dimostrate risolutive; ciascuna di esse comporta non di rado insuccessi, perdite ematiche 
notevoli, tecniche indaginose, tempi chirurgici successivi. 
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La metodica di Ilizarov ci ha offerto numerosi vantaggi, e in qualche caso l’unica via di 
uscita. 
Con un unico atto chirurgico ha consentito la risoluzione sia dell’infezione che della  PA7 
(Fig. 6). 
Essa è relativamente poco invasiva. Non trascurabile è inoltre l’immediata concessione del 
carico e la possibilità in corso di trattamento di correggere le eventuali deformità assiali e/o le 
dismetrie spesso presenti15. 
Per contro vanno sottolineati gli svantaggi del fissatore, di per sé ingombrante, in qualche 
caso mal tollerato, di gestione attenta e laboriosa: la sua tollerabilità è inversamente 
proporzionale al tempo trascorso in apparato. 
Ciò comporta la necessità, specie a fine trattamento, di interventi di ritocco da parte del 
chirurgo (sostituzione di fili, pliche cutanee da estroflettere). 
Alla luce dei dati ottenuti  riteniamo che la metodica di Ilizarov resti il trattamento più 
vantaggioso in casi di difficile risoluzione; anche se per ottenere il miglior risultato è 
necessario un attento e periodico controllo delle condizioni cliniche e dei risultati ottenuti 
nell’immediato postoperatorio e per tutto il periodo in cui l’apparato viene mantenuto20.  
Resta fondamentale  un’attenta valutazione del paziente, in quanto coinvolto in prima persona 
nel risultato finale. 
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SOMMARIO  
 
Recentemente, i fasci di ioni di bassa energia sono sempre più utilizzati per la modifica di 
materiali biomedici quali il polietilene ad alto peso molecolare, Ultra High Molecular Weight 
Polyethylene (UHMWPE). In questo lavoro presentiamo lo studio e la caratterizzazione di 
fasci di ioni a bassa energia e la modifica di biomateriali. L’acceleratore che produce questi 
fasci è un laser ion source. Per la modifica del polietilene è stato necessario accelerare il 
fascio a tensioni superiori a 50 kV. Per questo motivo si è sviluppato un nuovo apparato a 
doppia gap di accelerazione. In questo lavoro mostriamo le caratteristiche del fascio di ioni 
di rame soggetti ad una accelerazione massima di 60 kV anche se con questo apparato è stato 
possibile raggiungere valori fino a 150 kV. A 60 kV la corrente massima raggiunta è stata di 
5 mA con una emittanza di 0.22 π mm mrad. L’emittanza è stata misurata con il metodo di 
pepper pot. Impiantando una dose di 1x1015 atomi/cm2 di C e di Ti la superficie del 
polietilene ha aumentato la sua micro-durezza. Infatti operando lo scratch test sui campioni 
non trattati e su quelli trattati si è trovata una differente dimensione del solco. Nei primi si 
ottiene un solco avente una sezione trasversale di 8.2x10-12 m2 mentre il solco nei campioni 
trattati con il fascio di C e Ti presenta un’area di 2.9x10-12 m2 e di 6.1x10-12 m2 
rispettivamente. In tutti i campioni trattati la diminuzione del solco è dovuta quindi 
all’aumento della micro durezza del polimero. 
 
I. INTRODUZIONE 
La richiesta sempre più crescente di protesi e ortesi ha stimolato l’interesse a sviluppare e 
migliorare le caratteristiche dei biomateriali[1]. Fasci di ioni di bassa energia possono 
penetrare per poche decine di nanometri nei biomateriali e nel contempo ne migliorano le 
proprietà superficiali senza nessuna alterazione nelle caratteristiche meccaniche e chimiche[2-
5]. Le caratteristiche, specialmente per le endoprotesi, si concentrano principalmente sul 
livello della sicurezza, affidabilità e costi accessibili. 
In questo lavoro, presentiamo lo sviluppo di un acceleratore Laser Ion Source (LIS) capace di 
operare modifiche sui materiali polimerici rendendoli più resistenti senza alterare nessun’altra 
proprietà. L’acceleratore è composto da un laser ad eccimeri KrF con lunghezza d’onda di 
248 nm e durata dell’impulso di 30 ns e da una camera di interazione da vuoto. Il fascio laser 
è focalizzato su un target solido. Dal target si genera una piuma di plasma che si espande 
idrodinamicamente e perpendicolarmente alla sua superficie. Le temperature elettroniche e 
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ioniche raggiunte durante questo processo sono dell’ordine di centinaia di migliaia di Kelvin 
[6,7].  
Studi preliminari hanno dimostrato che il grado di ionizzazione del plasma è di circa 16% 
vicino al target, dovuto all’energia laser assorbita via bremsstrahlung[8]. Inoltre l’estrazione 
delle cariche avviene mediante l’applicazione di un opportuno campo elettrico in una fase in 
cui il plasma è rarefatto, in maniera da evitare la formazione di cortocircuiti.  
L’energia del fascio dipende dal valore della tensione di accelerazione e dallo stato di carica 
delle particelle. Il massimo valore di tensione applicabile dipende dal volume della camera e 
dalla sua morfologia. Pertanto per aumentare l’accelerazione, senza aumentare il valore del 
campo elettrico, aumentiamo le aree di accelerazione. 
In questo lavoro descriviamo un nuovo acceleratore composto da due gap di accelerazione 
connesse a due differenti alimentatori di polarità opposta. Mediante una coppa di Faraday 
misuriamo la corrente prodotta e studiamo il regime di carica spaziale e di saturazione. Inoltre 
col metodo di pepper pot misuriamo le caratteristiche geometriche. Infine presentiamo i 
risultati dell’impiantazione condotti su campioni di polietilene UHMWPE. 
 
II. APPARATO SPERIMENTALE 
L’apparato sperimentale sviluppato ed utilizzato in questo esperimento consiste di una camera 
di generazione con al suo interno una seconda camera detta di espansione che permette 
l’espansione idrodinamica del plasma. La camera di espansione è un unico blocco ermetico 
insieme al supporto del target ed è connessa ad un alimentatore di polarità positiva. Di fronte 
ad essa c’è un elettrodo forato posto a massa e l’apparecchiatura termina con il tubo di deriva 
nel quale è posizionato un secondo elettrodo connesso ad un altro alimentatore di potenziale 
opposto al primo. In Fig. 1 è riportato uno schema dell’apparato.  
Questo dispositivo è capace di accelerare la componente ionica del plasma fino a 150 keV per 
stato di carica. La caratterizzazione è stata condotta utilizzando l’elettrodo negativo, del 
secondo gap di accelerazione, come una coppa di Faraday. Un condensatore di alta tensione 
collega il segnale dovuto al fascio ionico raccolto dalla coppa all’oscilloscopio. Poiché 
l’elettrodo del secondo gap è posto ad una tensione piuttosto alta, vi è il rischio che nel caso ci 
siano delle scariche, esse possano danneggiare le apparecchiature. 
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Fig. 1: Apparato Sperimentale. 
 
Pertanto, le massime tensioni applicate durante la caratterizzazione del fascio, allo scopo di 
salvaguardare la strumentazione connessa sono state di 40 e 20 kV, rispettivamente nel primo 
ed nel secondo gap. Gli ioni del fascio hanno quindi un’energia di 60 keV per stato di carica e 
in queste condizioni la dose è risultata di 1.0x1012 ioni/cm2 per impulso laser. Le prove di 
funzionamento le abbiamo condotte con un target di rame puro.  
 
 
Fig. 2: Carica estratta. Energia laser 9 mJ, Fluenza 1.7 J/cm2, Corrente di picco 2 mA. 
 
Abbiamo condotto misure di estrazione per due differenti valori di energia laser: 9 e 11 mJ. 
Poiché lo spot laser è di 0.005 cm2 le rispettive fluenze laser risultano rispettivamente di 1.7 e 
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2.3 J/cm2. Le correnti massime misurate sono state di 2 mA per la fluenza più bassa e 5 mA 
per quella più alta. La Fig. 2 riporta l’andamento della carica ionica estratta in funzione delle 
tensioni applicate per la fluenza laser più bassa, mentre la Fig. 3 riporta gli stessi parametri 
per quella più alta. 
 
 
Fig. 3: Carica estratta. Energia laser 11 mJ, Fluenza 2.3 J/cm2, Corrente di picco 5 mA 
 
Dalle Figg. 2 e 3 si può notare che la fase di saturazione non è stata raggiunta, mentre la 
pendenza della carica estratta in funzione della tensione del primo gap di accelerazione è più 
alta rispetto quella del secondo gap. Teoricamente ci si aspetta che la pendenza di 
quest’ultima risulti nulla visto che in questa fase il fascio è già estratto e la carica contenuta è 
fissa. Poiché in queste misure non abbiamo e non possiamo applicare l’elettrodo per la 
soppressione dell’emissione secondaria degli elettroni per via dell’alta tensione applicata, 
dobbiamo aspettarci che la carica letta con la coppa cresca necessariamente.  
L’aumento delle curve della carica estratta nel primo gap implica un aumento dell’efficienza 
di estrazione all’aumentare della tensione. Si potrebbe pensare che poiché la sorgente è 
costituita da un cilindro con un’apertura (φ=1.5 cm) per estrarre gli ioni, la presenza del 
campo elettrico in prossimità del foro estrattore dovrebbe esclusivamente accelerare la carica 
esistente. Dalle misure condotte invece sembra che il campo esterno applicato influenzi anche 
la parte di plasma all’interno dell’estrattore incrementando la carica totale, con l’aumentare 
dell’intensità del campo, fino alla fase di carica spaziale. Questo importante risultato, 
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confermato da simulazioni eseguite mediante software COMSOL, dimostra la validità della 
tecnica LIS. 
Per valutare le caratteristiche geometriche del fascio si è misurato il valore dell’emittanza del 
fascio con il metodo del pepper pot. Intanto definiamo oxA  l’area occupata dalle particelle 
nello spazio delle fasi: 
 
 (1) 
 
con of 2  la funzione di distribuzione delle particelle, pz il momento lungo l’asse di 
propagazione e xA  l’area occupata dalle particelle nello spazio delle tracce. pz è un invariante 
delle particelle e px=pzdx/dz. 
Sostituendo l’espressione di pz =mocβγ nell’eq. 1 abbiamo che 
 
 (2) 
 
dove mo è la massa a riposo delle particelle, β=v/c e γ=1/(1-β)½. 
L’aria occupata dalle particelle nel piano delle fasi è una grandezza invariante e l’emittanza è 
inversamente proporzionale a pz. Perciò se il fascio non è accelerato pz resta costante durante 
il moto e l’emittanza risulta anch’essa invariante. Generalmente però, il fascio è accelerato e 
pz non è costante e da ciò nasce la necessità di definire una quantità invariante per l’emittanza 
detta emittanza normalizzata che ha l’espressione nel piano delle tracce xx′: 
xnx βγεε = (3) 
Rispettivamente nel piano delle tracce yy′: 
 yny βγεε = (4) 
Il metodo di pepper pot consiste nel selezionare il fascio con uno schermo in cui sono presenti 
piccoli fori e per ogni posizione determinare la divergenza del fascio. Non potendo utilizzare 
un misuratore di corrente per determinare la distribuzione, si è pensato di utilizzare un disco 
di PVC sull’elettrodo negativo ed una maschera con 5 fori da 1 mm cadauno sull’elettrodo di 
massa. Il disco di PVC all’incidenza del fascio di ioni si annerisce a da ciò si calcola la 
divergenza. Uno schema dell’apparato utilizzato è illustrato in Fig. 4. Per un risultato 
leggibile sulla superficie del PVC, sono stati applicati circa 50000 impulsi di ioni. 
 
∫∫
≠
==
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xzx
o
x ApdxdpA
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o
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Fig. 4: Schema di pepper pot. 
Fig. 5: Foto della maschera. % fori da 
1 mm. 
 
Applicando la definizione di emittanza lungo una direzione, Eq. 3 o 4, si ottiene il valore 
dell’emittanza. Esso risulta essere di 0.22 π mm mrad. La misura è piuttosto rozza ma il 
risultato è entusiasmante poiché il valore dell’emittanza trovato è molto più basso di quello 
richiesto per esempio nelle applicazioni di adroterapia dove si richiedono fasci di C+4 con 
un’emittanza di 0.75 π mm mrad. La Fig. 6 riporta il grafico dell’area nello spazio delle fasi. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig. 6. Emittanza: area nello spazio delle tracce. 
 
III. APPLICAZIONE AI BIOMARIALI 
Per la modifica dei biomateriali abbiamo utilizzato fasci di carbonio e di titanio. I primi 
perché sono compatibili con i biomateriali, i secondi perché aumentano la durezza dei 
materiali. Sono stati applicati 6000 impulsi di ioni che hanno prodotto una dose di 6x1014 
ioni/cm2.  
La microdurezza è stata valutata col metodo dello scratch test”. Esso consiste nell’effettuare 
sul campione un graffio applicando un carico di pochi grammi su una punta di elevata 
durezza, metallica o di diamante. Facendo traslare il campione con una velocità costante si 
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produce quindi uno scratch. Le dimensioni dello scratch indicano il grado di durezza del 
campione. Nel nostro esperimento abbiamo scelto di applicare per il polietilene una forza di 
30 g. I valori delle dimensioni dello scratch per il campione non trattato e per quelli trattati 
sono riportati in Tabella I. 
 
Tabella I: Caratteristiche dello scratch. 
 
 
 
 
 
Nel campione non trattato si ottiene un solco con una area trasversale di 8.2x10-12 m2 mentre 
nel campioni trattati con il fascio di C e Ti si ottiene un solco con un’area rispettivamente di 
2.9 x10-12 m2 e di Ti di 6.1 x10-12 m2. Si vede che nei campioni trattati il solco è più piccolo a 
causa dell’aumento della microdurezza Per valutare ciò operiamo il rapporto dell’inverso 
delle aree e troviamo che la durezza è aumentata di 1.3-volte per il campione impiantato col 
Ti e di circa 3-volte per quello impiantato con C. 
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Campione 
vergine 
Impianto Ti 
(6x1014 
ions/cm2) 
impianto C 
(6x1014 
ions/cm2) 
Profondità (μm) 2.1 1.8 1.3 
Larghezza del graffio (μm) 5.6 5.1 4.1 
FWHM (μm) 3.9 3.4 2.2 
Area (μm)2 8.2 6.1 2.9 
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SOMMARIO 
 
Il polietilene ad elevatissimo peso molecolare (UHMWPE) viene tipicamente utilizzato nel 
settore biomedico per la realizzazione di protesi mobili. Al fine di incrementarne le proprietà  
meccaniche di resistenza all’usura, si possono applicare trattamenti fisici che inducono 
reticolazioni e/o doppi legami nelle catene macromolecolari. L’irraggiamento con fasci di 
elettroni è capace di indurre tali reazioni in tutto il bulk polimerico e genera anche specie 
radicaliche non reagite che permangono per un certo periodo di tempo dando luogo ad 
ulteriori reazioni degradanti.  
In questo lavoro è stata studiata la modificazione strutturale indotta dall’irraggiamento con 
fasci di elettroni sotto vuoto a diversi tempi e temperature di irraggiamento necessarie per 
allentare le catene macromolecolari per favorire le reazioni intermolecolari. Inoltre è stato 
effettuato un ulteriore trattamento di post-irraggiamento per stabilizzare i radicali residui 
forzandoli a reagire tra loro per dare reazioni di reticolazione. La determinazione delle 
specie radicaliche presenti è stata effettuata con l’ausilio della tecnica EPR (Electron 
Paramagnetic Resonance) mentre i test meccanici (a trazione ed usura) hanno permesso di 
verificare le prestazioni del materiale prima e dopo la modifica. 
 
1. INTRODUZIONE 
 
Il polietilene biomedico ad elevatissimo peso molecolare (UHMWPE) viene utilizzato ormai 
da alcuni decenni come cuscinetto antifrizione delle protesi mobili. Nonostante le buone 
qualità di biocompatibilità e le buone prestazioni meccaniche (in particolare la resistenza 
all’usura) che lo rendono adatto per applicazioni in questo settore, sono noti i casi di 
degradazione ossidativa del materiale che hanno portato alla necessità di dover effettuare la 
rimozione prematura dell’impianto protesico [1]. E’ noto infatti che la degradazione 
ossidativa del polietilene è originata da specie radicaliche che si generano durante i processi 
di sterilizzazione del polimero con radiazioni ad alta energia [2]. L’ossigeno reagisce 
velocemente con i macro radicali formando specie perossidiche che possono evolvere verso 
ulteriori specie chimiche, quali alcoli, acidi carbossilici, chetoni, etc….). Tali modificazioni 
avvengono preferenzialmente nella regione amorfa del polimero e, di conseguenza,  si altera 
l’organizzazione microstrutturale del materiale [3]. 
In assenza di ossigeno le specie radicaliche si possono combinare tra loro creando doppi 
legami e dando luogo a reazioni di ricombinazione intramolecolari o intermolecolari che 
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aumentano il grado di ordine, irrigidiscono il polimero e lo rendono più resistente all’usura 
[4].  
In tempi recenti, al fine di evitare la degradazione ossidativa delle protesi sterilizzate con 
raggi γ, è stato aggiunto al polimero un antiossidante, l’α-Tocoferolo (α-T) che blocca i 
radicali liberi del materiale [5]. Sebbene non siano stati ancora riscontrati in letteratura 
controindicazioni rilevanti riguardo l’aggiunta di questo antiossidante nei materiali protesici, 
l’interesse della comunità scientifica è comunque rivolto a ricercare la condizione migliore 
per limitare i fenomeni di degradazione del polimero attraverso  modificazioni fisiche [6]. 
In questo lavoro abbiamo monitorato la presenza di specie radicaliche in campioni di 
UHMWPE irraggiato con elettroni in condizioni di alto vuoto (5x10-7 mbar) e di 
riscaldamento (T=110°C) tali da favorire le reazioni di reticolazione ed ostacolare quelle di 
ossidazione degradativa. 
In particolare è stato effettuato un trattamento di post-irraggiamento per stabilizzare i radicali 
mantenendo sempre presenti le condizioni di vuoto. Poiché l’irraggiamento con fasci di 
elettroni si può considerare come trattamento sterilizzante, i risultati mostrati in questo lavoro 
incoraggiano l’uso di tale tecnica per incrementare la resistenza meccanica del materiale 
limitandone la degradazione. 
 
2. MATERIALI E METODI 
 
L’UHMWPE fornito dalla Ticona, ha un peso molecolare medio di 3×106 g/mol, densità di 
0.93 g/cm3 e non è addizionato di calcio stearato. Mediante una pressa da laboratorio a caldo 
(T=200 °C/15 min, P=20 MPa) sono state preparate delle lastre di polimero 120x120 mm e 
spessore 1 mm, da cui sono state ricavate delle geometrie ad “ossi di cane”, in accordo alla 
norma ASTM 638 M3, lunghi 60 mm, larghi 10 mm e spessi 1 mm.  
Alcuni provini di UHMWPE puro (“NT”) sono stati irradiati con elettroni accelerati a 5 MeV 
di energia sotto vuoto (pressione di 5x10-7 mbar) mediante un LINAC del Dipartimento di 
Fisica dell’Università di Messina, da 1 kW con una corrente di 200 mA, dose di 100 kGy e 
velocità di dose di 275 Gy/s [7]. La temperatura di pre-condizionamento e di irraggiamento è 
stata di 110 °C ; il trattamento di stabilizzazione post-irraggiamento (T= 110 °C per 60 min) è 
stato effettuato nel campione (“V2”), mentre il campione “V3” non ha subito alcuna 
stabilizzazione (tabella 1). 
Le prove meccaniche di trazione sono state effettuate con una  macchina universale di prova 
LLYOD mod. LR10 K, a temperatura ambiente, utilizzando una cella di carico da 500 N ed 
una velocità della traversa mobile di 1 mm/min.   
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Le prove meccaniche di usura sono state effettuate con il sistema “pin on disc” su dei 
campioni aventi le seguenti dimensioni: 20 mm × 20 mm e spessore 1 mm. Le prove sono 
state condotte applicando una pressione di 10 MPa (applicata mediante una punta in acciaio 
AISI 316L), velocità di rotazione 120 rpm, alla temperatura di 23°C senza l’impiego di 
lubrificante. La traccia circolare lasciata dalla punta sul campione ha approssimativamente le 
seguenti dimensioni : larghezza ≈2 mm e raggio ≈42.5 mm. La velocità di usura (Wr) è 
determinata dividendo la perdita in peso (misurata mediante una micro-bilancia) per il numero 
di cicli (espressi in milioni di cicli) usando la seguente formula: 
     
610
cicliN
PP
W fir °
−=                            (1) 
dove Pi è il peso iniziale espresso in grammi e Pf è quello finale, relativo ad un determinato 
numero di cicli. 
Le prove meccaniche di durezza Vickers sono state effettuate con un durometro DUH-200, 
Shimadzu, alla temperatura di 23°C. 
Gli Spettri EPR (Electron Paramagnetic Resonance) sono stati registrati a temperatura 
ambiente (25°C) in tubi capillari in quarzo (3 mm di diametro interno) su uno spettrometro 
Bruker E 500 CW-EPR (ELEXSYS) a banda X. La frequenza della microonda è stata 
calibrata con l’uso di un campione di DPPH (1,1-difenil-2-picril-idrazile; g=2.0036; la 
potenza utilizzata è 20 mW.  
Gli spettri sono stati simulati usando i programmi Winsim e Winsim2002 [8] ed ipotizzando 
la presenza dei seguenti radicali:  
alchile –CH2-CHy-CH2–  (aH = 22.1 G, a4H = 31.6 G),  
allile –CH2-CHy-CH=CH-CH2–  (o vinile, a2H = 13.0 G, aH = 4.0 G, a4H = 13.0 G), 
dienile –CH2-CHy-CH=CH-CH=CH-CH2–  (a3H = 8.9 G, a2H = 1.9 G, a4H = 8.9 G), 
trienile –CH2-CHy-CH=CH-CH=CH-CH=CH-CH2–  (a4H = 7.7 G,a3H = 0.7 G, a4H = 7.7 G),  
polienile R–CHy-(CH=CH-)n-R (singola linea larga circa 17 G), 
perossidico R–CH2-CH(O-Oy)-CH=CH-CH2– (singola linea larga circa 5 G)   [9,10]. 
Il valore di “Indice di Radicali” (IRi) esprime la quantità ed è stato calcolato in base alla 
seguente formula:  
IRi = At/ARef.      (1) 
dove At è l’area del picco EPR misurato al tempo t, mentre ARef rappresenta l’area del picco 
EPR relativo al campione con maggior numero di radicali, misurati al primo rilevamento che 
avviene in genere dopo 1 minuto. 
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3. RISULTATI E DISCUSSIONE 
 
In tabella 1 sono indicati i risultati di alcuni test meccanici (trazione, durezza ed usura) 
eseguiti sui campioni di polietilene prima (NT) e dopo irraggiamento con elettroni sotto 
vuoto, con (V2 ) e senza  (V3 ) stabilizzazione dei radicali prodotti. Inoltre la figura 1 mostra 
le curve sforzo/deformazione dei suddetti campioni.  
I risultati della caratterizzazione meccanica hanno mostrato che il trattamento con elettroni 
indurisce il polimero rendendolo fragile, meno tenace, meno resistente a rottura ed a 
snervamento (campione V3). Invece il trattamento con elettroni e la successiva stabilizzazione 
post-irraggiamento (campione V2) aumentano la tenacità del materiale nonché la resistenza a 
rottura ed a snervamento, sebbene rimanga sempre meno deformabile del materiale non 
trattato (NT). Inoltre si ha un incremento notevole della resistenza all’usura (73 %) [11]. 
 
Tabella 1- Condizioni di post-irraggiamento e proprietà meccaniche del polietilene puro ed irradiato 
 
 
 
 
 
 
 
 
                  
n.d.= non determinato 
 
Al fine di correlare il comportamento meccanico alla trasformazione strutturale indotta nel 
polimero dal trattamento con elettroni, è stato eseguito uno studio sia quantitativo che 
qualitativo delle specie radicaliche presenti subito dopo l’irraggiamento. E’ stato inoltre 
seguito il decadimento di tali specie nel tempo per definirne la stabilità cercando anche di 
identificare verso quali specie tendono ad evolvere per capire quale modificazione 
costituzionale subisce il polimero.  
In figura 2 è riportato un tipico esempio  di spettri di decadimento EPR rilevati nel campione 
V3, durante l’intervallo di tempo 1-8640 min. La figura 2 mostra il pattern di picchi dovuti 
alla presenza di specie radicaliche. Si può osservare come esse si mantengano almeno per un 
periodo di 180 minuti, mentre risultano notevolmente ridotti dopo 1440 minuti.  
 
campione T stabil. 
[°C] 
 tstabiliz 
[minuti] 
Lavoro a 
Rottura 
[MPa] 
Durezza 
Vickers 
[HV] 
Velocità di usura 
[mg/milioni di cicli]
      
NT - - 241 ± 11 3.9±0.1 6.0 
V3 25 0 170 ± 15 4.5±0.1 n.d. 
V2 110 60 254 ± 9 4.1±0.1 1.6 
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Figura 1- Proprietà meccaniche ( trazione) 
 
In tabella 2 sono elencati in dettaglio i parametri quantitativi che rilevano la presenza di tali 
specie (integrale dello spettro e indice di radicali) nei due campioni irradiati, V2 e V3.  
In particolare tali dati indicano che nel campione V3 sono presenti molti più radicali 
inizialmente ( indice iniziale 1.00) rispetto al campione V2 ( indice iniziale 0.11). Ciò è da 
attribuire al trattamento di stabilizzazione post-irraggiamento che dunque riduce il 
quantitativo totale di radicali di circa il 90%. 
Nel campione V3 l’indice di radicali viene ridotto del 94% dopo 1440 minuti stabilizzandosi 
intorno al 96% dopo 6840 minuti ( corrispondenti quasi a 5 giorni). Nel campione V2 l’indice 
di radicali viene ridotto del 83% dopo 1440 minuti rimanendo poi pressoché invariato nel 
tempo.  
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Figura 2 – Spettri decadimento EPR relativi alle specie radicaliche presenti nel campione V3 
 
Al fine di identificare la struttura verso quale evolve il polimero dopo i trattamenti V2 e V3, 
sono state identificate le tipologie di specie radicaliche  presenti in entrambi i campioni. La 
deconvoluzione del pattern di picchi EPR ha individuato la presenza di tre tipi di radicale: 
allilico, polienilico e perossidico. L’intensità relativa delle tre specie è riportata nel grafico di 
figura 4 in funzione del tempo. I grafici mostrano che: 
a) le tre specie radicaliche sono presenti su entrambi i campioni sebbene in quantità 
differenti; 
b) tra i campioni V2 e V3 ci sono differenze sostanziali nelle percentuali di radicali 
polienilici (-76% in V2) e allici (-90% in V2); 
c) i radicali perossidici sono inizialmente assenti nel campione V2 in quanto la loro 
formazione è inibita dall’irraggiamento sotto vuoto; essi si formano solo successivamente, 
sebbene in piccole quantità, quando il campione irraggiato viene lasciato all’aria dando la 
possibilità ai radicali non stabilizzati di reagire con l’ossigeno; 
d) nel campione V3 tali radicali decadono rapidamente nel tempo ( in particolare il radicale 
perossidico); 
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e) nei campioni irraggiati sotto vuoto il radicale perossidico si mantiene in concentrazioni 
molto basse, generalmente al di sotto dello 0.5%. La quasi totalità del segnale EPR è 
dovuta al radicale vinilico risonante tra le forme:  
–CH2-CHy-CH=CH-CH2–  ↔  –CH2-CH=CH-CHy-CH2–. 
f) tra i radicali non è presente il radicale alchile che normalmente si forma quale radicale 
primario in seguito all’irraggiamento ma tende a decadere a velocità più alte rispetto agli 
altri radicali anche in atmosfera inerte.  
 
Tabella 2 – Dati EPR relativi al decadimento globale dei radicali presenti  nei campioni V3 e V2 
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Figura 4- Analisi qualitativa delle specie radicaliche presenti: alliliche,  polieniliche e perossidiche   
 
In base a quanto emerso dall’indagine EPR si può proporre uno schema di reazione come 
quello riportato in figura 5 che indica  sia la formazione dei doppi legami presenti nelle 
specie viniliche e/o polieniliche che le ulteriori reazioni di arrangiamento intra o 
intermolecolari con la formazione di ramificazioni e/o reticolazioni. 
Campione V2 V3 
tempo (min) IRi IRi  
1 0.112 1.00 
75 0.061 0.69 
180 0.028 0.53 
1440 0.019 0.06 
6840 0.019 0.04 
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Figura 5 – Possibile  schema di reazione di formazione delle principali specie radicaliche (a) e delle 
reazioni di ri-arrangiamento intra o intermolecolari (b) 
 
4. CONCLUSIONI 
 
 
In questo lavoro il polietilene biomedico (UHMWPE) è stato irraggiato con fasci di elettroni 
ad energia di 5 MeV, sotto alto vuoto e trattamento termico prima, durante e dopo 
irraggiamento. In particolare sono stati studiati due campioni di polimero con e senza 
trattamento termico stabilizzante mediante alcune caratterizzazioni fisico-meccaniche. 
I risultati hanno mostrato che : 
1. Il trattamento post-irraggiamento è determinante al fine della stabilizzazione delle specie 
radicaliche generate dall’interazione degli elettroni col polimero. 
2. Nel campione non termicamente trattato sono presenti radicali allilici, polienilici e 
perossidici, in misura apprezzabile. 
3. Il trattamento post-irraggiamento riduce la quantità di radicali liberi dell’80-90%. 
4. Le specie radicaliche decadono nel tempo con velocità variabile: nel campione non 
stabilizzato sono presenti ancora dopo 3 h in quantità ridotta del 50% circa, mentre in quello 
stabilizzato vengono quasi del tutto eliminati (solo lo 0,3%). 
5. Le proprietà meccaniche del campione non stabilizzato indicano un infragilimento del 
polietilene rispetto al materiale puro. 
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6. Le proprietà meccaniche del campione stabilizzato sono invece apprezzabili in quanto 
esso risulta più tenace e rigido, sebbene un po’ meno deformabile del materiale puro. 
In base a quanto rilevato sperimentalmente, al fine di eliminare del tutto la presenza di specie 
radicaliche dal campione stabilizzato, si prevede di effettuare ulteriori misure su campioni di 
UHMWPE in cui è stato prolungato ulteriormente il tempo di trattamento termico post-
irraggiamento.  
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SOMMARIO 
 
In questo lavoro vengono messe a confrontate due diverse tecniche per modificare la 
superficie di materiali polimerici; irraggiamento laser e impiantazione ionica. Queste 
tecniche sono state applicate a campioni di polietilene ad altissimo peso molecolare (Ultra 
High Molecular Weight Polyethylene - UHMWPE) utilizzato in biomedicina. Il trattamento di 
irraggiamento è stato eseguito con due diverse sorgenti laser, operanti rispettivamente 
nell’UV e nell’IR, applicando impulsi laser in aria. L’impiantazione ionica è stata invece 
eseguita usando un acceleratore LIS (Laser Ion Source) con tensione di accelerazione di 40 
kV. Misure di angolo di contatto, rugosità e Fourier Transform Infra Red (FT-IR) sono state 
eseguite sui campioni prima e dopo ciascun trattamento per ottenere informazioni sulle 
modifiche subite dall’UHMWPE.  
 
1. INTRODUZIONE 
I biomateriali composti da UHMWPE sono molto versatili grazie alle loro eccellenti proprietà 
chimiche e fisiche. L’ UHMWPE è usato in moltissimi ambiti, quali ingegneria, 
microelettronica e biomedicina per realizzare protesi tipo del ginocchio artificiale, 
dell’articolazione femorale, degli anelli vertebrali e per viti ortopediche [1-3]. 
L’interazione di fasci laser con materiali organici è stata studiata approfonditamente negli 
ultimi decenni [4,5]. L’interazione dei laser UV di modesta intensità con molecole 
poliatomiche induce eccitazione multifotonica, che può stimolare reazioni fotochimiche. 
L’interazione di laser IR dà luogo soprattutto ad eccitazione multifotonica a cui segue la 
decomposizione termica, mentre la possibilità di reazioni fotochimiche è ridotta per la bassa 
energia dei fotoni. 
L’impiantazione ionica a bassa energia è un mezzo utile per cambiare le proprietà fisico-
chimiche della superficie senza danneggiare il reticolo cristallino del solido.  
In questo lavoro abbiamo studiato le modifiche di superfici di UHMWPE a seguito di 
irraggiamento laser e impiantazione ionica. Per l’irraggiamento laser sono stati usati due 
sorgenti di differente lunghezza d’onda, 248 nm e 10.6 μm, invece per l’impiantazione si 
sfrutta il plasma impulsato generato da un impulso laser [6,7]. Le cariche formatesi sono 
accelerate da un intenso campo elettrico esterno applicato tra il target ablato e i substrati [8,9]. 
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Con l’applicazione di un campo accelerante di direzione opportuna si ottengono fasci di ioni 
dell’elemento del target che si impiantano nel polimero. 
L’irraggiamento dei campioni con i fasci lasci laser sono state condotte dopo aver misurato il 
coefficiente di assorbimento e di velocità di ablazione. Queste misure sono indispensabili per 
determinare la soglia di ablazione e quindi per scegliere il valore di fluenza per il trattamento 
laser. 
 
2. MATERIALI E METODI SPERIMENTALI 
Materiali: Il polimero impiegato è stato il Ticona UHMWPE, con un peso molecolare medio 
di 2-4×106 g/mol con una densità di 0.93g/cm3 (Goodfellow). 
Misure di soglia: Per definire la soglia di ablazione, i polimeri sono stati irraggiati in aria con 
molti impulsi laser a differenti energie. E’ stato usato un laser impulsato ad eccimeri KrF 
(Lambda Physics, Compex) a 248 nm con durata dell’impulso di 23 ns, e un laser, realizzato 
nel nostro laboratorio, ad anidrite carbonica, CO2 da 10.6 µm con durata dell’impulso di 30 
ns. Le analisi topografiche delle superfici dei polimeri trattati sono state eseguite per mezzo di 
un profilometro a stilo (Tencor Instruments ALPHA-STEP 200), per rilevare il profilo del 
cratere e determinare la velocità di ablazione. I risultati sperimentali sui campioni di 
UHMWPE hanno evidenziato un comportamento lineare della velocità di ablazione solo nel 
caso di irraggiamento UV, con un valore di soglia di 0.5 J/cm2. L’irraggiamento con laser a 
CO2 invece, non ha determinato processi di ablazione a causa dell’alta trasparenza del 
polimero alla lunghezza d’onda di 10.6 µm. Infatti utilizzando fogli di spessore differente 
abbiamo eseguito misure di trasmissività a 248 nm e a 10.6 μm. Utilizzando poi la legge di 
Beer-Lambert abbiamo trovato i valori della Table I. 
 
Tabella I: Valori di soglia e della lunghezza ottica. 
Material λ 
Soglia 
(J/cm2) 
Coefficiente di 
assorbimento α  (mm-1) 
Lunghezza 
ottica d (mm) 
UHMWPE 248 nm ≈ 0.5 9.1 0.11 
UHMWPE 10.6 μm not able 0.7 1.50 
 
Dai valori della tabella si può vedere che la lunghezza ottica per il CO2 è di 1.50 mm, mentre è 
di oltre un ordine di grandezza in meno per il laser KrF. Quindi i campioni sono stati irraggiati 
in aria con il laser KrF con una fluenza inferiore al valore di soglia, in modo da indurre solo 
modifiche morfologiche senza rimozione del materiale. I campioni sono stati anche irraggiati 
con il laser CO2 alla massima energia disponibile, non avendo riscontrato nessun valore di 
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soglia a questa lunghezza d’onda. Pertanto, le fluenze utilizzate sono state di 0.3 J/cm2 e 2 
J/cm2, rispettivamente per il laser KrF e per il CO2,  
Impiantazione mediante laser-plasma: per stabilire un paragone con la tecnica 
dell’irraggiamento laser, i polimeri sono stati anche trattati con impiantazione ionica usando 
plasma generato da laser. Il dispositivo per l’impiantazione è costituito da una laser KrF (248 
nm, 23 ns) e una camera di impiantazione da vuoto realizzata in acciaio [10]. Come target del 
fascio laser sono stati impiegati sottili dischi di carbonio e di titanio puri al 99.99%. Il sistema 
è messo sotto vuoto fino alla pressione di 10-6 mbar mediante una pompa turbomolecolare. 
Sono stati impiantati alcuni campioni di polietilene con ioni C e Ti, con diverso numero di 
impulsi laser. Dalla misura della concentrazione di ioni (~1011 ioni/cm2 per impulso) per 
mezzo di una coppa di Faraday [11] come collettore di carica, è stata calcolata la dose 
impiantata. 
 
3. CARATTERIZZAZIONE SUPERFICIALE: MISURE DI BAGNABILITÀ E 
ANALISI DELLA RUGOSITÀ. 
 
Per studiare e confrontare le modifiche dovute ai due trattamenti sono state usate la tecnica 
della goccia sessile e ed è stata misurata la rugosità superficiale. La tecnica della goccia 
sessile è un potente strumento per studiare la bagnabilità mediante la misura dell’angolo di 
contatto.  
 
Fig. 1: Andamento dell’angolo di contatto in funzione del numero di impulsi laser per campioni irraggiati 
con il laser e per campioni impiantati. 
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La Fig. 1 mostra l’andamento dell’angolo di contatto in funzione del numero di impulsi laser 
per tutti i trattamenti. Per le misure di rugosità è stato usato il profilometro a stilo, che ha 
determinato aritmeticamente la rugosità superficiale con il metodo grafico della linea centrale. 
La Fig. 2 invece, mostra l’andamento della rugosità media (RA) in funzione del numero di 
impulsi laser per tutti i trattamenti. 
 
Fig. 2: Andamento della rugosità superficiale in funzione del numero di impulsi laser per campioni 
irraggiati con il laser e per campioni impiantati. 
 
4. SPETTROSCOPIA FT-IR. 
 
Scissione di catene, legami incrociati, specie ossidate e formazione di gruppi trans-vinilici 
sono le più comuni reazioni che si verificano quando la luce o fasci di particelle interagiscono 
con l’UHMWPE. Per studiare le modificazioni che si verificano, è stata fatta l’analisi della 
spettroscopia infrarossa sui campioni di UHMWPE con l’uso di uno spettrometro FTIR 
(Spotlight™, Perkin Elmer) nell’intervallo di lunghezze d’onda in trasmissione di 550-4000 
cm-1. Gli spettri misurati mostrano un cambiamento della struttura del polimero nei campioni 
trattati rispetto a quelli non trattati (n-t). Come si nota in Fig. 3, i picchi C-H a 720 e 730 cm-1 
sono notevoli nel campione n-t, e diminuiscono dopo l’impiantazione ionica e 
l’irraggiamento.  
Il picco a 875 cm-1 relativo al gruppo vinilico terminale è presente solo nel campione n-t e in 
misura minore nel campione impiantato con Ti, mentre è assente negli altri campioni. Il 
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gruppo trans-vinilico a 965 cm-1 è assente nel campione n-t, ed è invece presente in tutti i 
campioni trattati. 
 
Fig. 3: Spettri FT-IR nell’intervallo 600-1500 cm-1. 
 
Questo è spiegabile considerando che la non-saturazione del trans-vinilico[12,13] potrebbe 
essere dovuto alla ionizzazione per l’impiantazione ionica seguita dal distacco di una 
molecola di idrogeno ed anche all’aumento della cinetica di ricombinazione dei radicali liberi 
(sotto irraggiamento laser) residente nella stessa catena.  
 
Fig. 4: Spettri FT-IR nell’intervallo 1500-3100 cm-1. 
 
Il picco a 875 cm-1 relativo al gruppo vinilico terminale è presente solo nel campione n-t e in 
misura minore nel campione impiantato con Ti, mentre è assente negli altri campioni. Il 
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gruppo trans-vinilico a 965 cm-1 è assente nel campione n-t, ed è invece presente in tutti i 
campioni trattati. 
 
5. PROVA DI DUREZZA. 
Il cambiamento della durezza dei campioni impiantati è stato verificato con il metodo dello 
“scratch test”. Le prove di incisione sono state eseguite misurando la larghezza dell’abrasione 
prodotta dalla forza di 30 g esercitata perpendicolarmente da una punta di diamante. La 
Tabella II mostra i dati sperimentali ottenuti dall’esecuzione delle prove di incisione. Le 
analisi delle incisioni sono state fatte con il profilometro superficiale. Il risultato delle misure 
della larghezza totale dell’incisione a mezza altezza (FWHM) e della profondità dell’incisione 
fornisce informazioni sulla microdurezza del polimero: tutti i campioni trattati di UHMWPE 
mostrano una riduzione della larghezza dell’incisione rispetto a quello non trattato. Pertanto, 
un’incisione più piccola evidenzia una minore profondità della punta nella superficie del 
campione, vale a dire un incremento della microdurezza superficiale. Il miglioramento della 
microdurezza del UHMWPE conferma quindi che l’impiantazione ionica è un metodo idoneo 
a migliorare le caratteristiche biofisiche del materiale.  
 
Tabella II: Confronto dei risultati dello Scratch test. 
 
6. RISULTATI E DISCUSSIONE 
 
La bagnabilità dell’ UHMWPE dopo il trattamento laser è particolare. La superficie del 
polimero trattato ha evidenziato un cambiamento di bagnabilità solo dopo l’irraggiamento con 
il laser KrF, spiegabile considerando il fatto che la luce ultravioletta ha indotto effetti 
fototermici e fotochimici, favoriti anche dall’alto valore di rugosità. Invece nei campioni di 
UHMWPE irraggiati con laser CO2 non è stata misurata nessuna variazione dell’angolo di 
contatto, poiché questo polimero è trasparente alla radiazione di 10.6 μm. E’ noto che durante 
l’irraggiamento laser in aria la formazione di vari tipi di gruppi ossidrili (come rivelato dagli 
spettri FT-IR), induce un’aumento della tensione superficiale. La formazione del perossido 
cresce all’aumentare del numero di impulsi [14] e questo può spiegare la diminuzione 
dell’angolo di contatto sotto irraggiamento laser UV mostrata in Fig. 1. Inoltre, la presenza di 
questo radicale [15] è la ragione per cui i polimeri trattati sotto vuoto con impiantazione 
  
senza 
laser 
laser  
(50 impulsi) 
Impianto Ti 
(6x1014 
ions/cm2) 
impianto C 
(6x1014 
ions/cm2) 
Profondità (μm) 2.1 1.5 1.8 1.3 
Larghezza del graffio (μm) 5.6 4.5 5.1 4.1 
FWHM (μm) 3.9 3.2 3.4 2.2 
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ionica mostrano prestazioni migliori rispetto ad altri. Una diminuzione dell’angolo di contatto 
è stata anche osservata per i campioni trattati con impiantazione ionica, caso in cui si ottiene il 
valore più basso. Le misure di rugosità (Fig. 2) hanno mostrato un aumento della rugosità 
superficiale per tutti i campioni irraggiati con laser UV rispetto a quelli non trattati, che 
presentano invece una diminuzione dell’angolo di contatto. Questo comportamento non può 
essere ben spiegato perché questo polimero presenta una superficie non bagnabile [16] con un 
angolo di contatto di θ =94o prima del trattamento. Ciò potrebbe essere dovuto all’interazione 
laser-superficie, che provoca una rugosità irregolare e genera radicali di perossido, a 
differenza di altre tecniche, per l’aumento della rugosità. Relativamente ai campioni di 
UHMWPE impiantati, possiamo osservare una diminuzione della rugosità che ben spiega 
l’aumento di idrofilicità  della superficie bagnante.  
 
7. CONCLUSIONI 
 
In questo lavoro abbiamo mostrato che entrambi i metodi, irraggiamento laser e impiantazione 
ionica, possono essere usati per aumentare la bagnabilità delle superfici dell’ UHMWPE. 
L’irraggiamento laser ha il vantaggio di essere più facilmente realizzabile e non è richiesta 
un’alta energia del fascio, ma ha lo svantaggio che il trattamento, avvenendo in aria, favorisce 
la formazione di radicali liberi che possono reagire con ossigeno provocando la scissione delle 
catene e l’ossidazione della superficie del polimero. I risultati sperimentali hanno anche 
indicato che la lunghezza d’onda dell’IR di 10.6 μm è trasparente per l’UHMWPE. 
L’impiantazione ionica modifica non solo la superficie del polimero, ma anche la sua struttura 
e le sue prestazioni meccaniche. Gli spettri FT-IR dei campioni impiantati indicano che la 
concentrazione dei legami sembra diminuire con l’impiantazione ionica, mentre la durezza del 
materiale aumenta con l’impiantazione. Lo svantaggio di questa tecnica è che è più difficile 
da realizzare rispetto al trattamento con l’irraggiamento laser.  
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SOMMARIO  
 
Nel lavoro si propone un metodo innovativo di calcolo di un indice assoluto di rischio 
cardiovascolare sulla base della logica Fuzzy. Sono stati definiti i parametri del processo, la 
loro formulazione in termini sfumati e le regole che li associano. L’indice, denominato indice 
individuale totale di rischio cardiovascolare (TIIR), è stato confrontato per 39 diversi profili 
clinici con due indici di natura probabilistica di rischio cardiovascolare a 10 anni, quello 
derivato dalle carte del progetto cuore e quello del conteggio Framingham. A dispetto della 
diversità dell’approccio e del numero dei fattori elementari di rischio di riferimento per i 
conteggi, il TIIR manifesta una correlazione lineare con coefficiente superiore al 92% con il 
primo e pari a 88% con il secondo. 
 
1.INTRODUZIONE  
 
La valutazione del rischio cardiovascolare, soprattutto quando il fine è la prevenzione, 
costituisce un problema aperto che ancor oggi, a parere di chi scrive, non ha incontrato una 
soddisfacente soluzione. Alcuni ricercatori si stanno orientando verso l’individuazione nel 
sangue di composti ossidanti o altri marker che possano essere predittivi dell’insorgenza di 
una complicazione patologica, altri hanno considerato risolutivo l’approccio statistico 
derivante da indagini epidemiologiche condotte su consistenti campioni (coorti). 
Da tali studi [1÷8] sono stati derivati algoritmi, spesso tradotti in carte o in programmi di 
calcolo, che rimangono strettamente dedicati alle popolazioni di riferimento. E’ stata, infatti, 
verificata [9÷13] come non soddisfacente l’applicabilità dei risultati a popolazioni diverse da 
quelle oggetto dell’indagine. E’ opportuno anche sottolineare le complicazioni connesse al 
processo di trasferimento2 dei risultati, ottenuti per inferenza statistica su un campione, ampio 
quanto si voglia, alla popolazione da cui è estratto, se non altro in considerazione del fatto che 
il “prodotto uomo” deriva da un processo complesso, non completamente assimilabile ad una 
linea di produzione. Senza considerare gli ulteriori problemi che insorgono quando si 
vogliano applicare al singolo individuo, per giunta non appartenente al campione osservato, 
informazioni statistiche rilevate in contesti generali. 
Le correlazioni che sono state ricercate per definire un indicatore capace di permettere 
l’identificazione degli individui a rischio cardiovascolare, si basano essenzialmente su fattori 
                                                 
2 Il processo di inferenza si complica se si considera che i risultati non sono applicabili neppure sullo stesso 
campione che non è immutabile ma varia le sue caratteristiche nel tempo 
IX Giornata di Studio INGEGNERIA BIOMEDICA: progettazione dei materiali protesici ed aspetti clinico – 
applicativi Messina, 3-07-2009. Edizioni: Dip. di Chim. Ind. e Ing. dei Materiali, ISBN: 978-88-96398-08-1. 
 189
elementari quali quelli metabolici (colesterolemia totale, colesterolemia HDL, diabete 
mellito), quelli emodinamici (pressione arteriosa), quelli dipendenti dallo stile di vita (fumo di 
sigarette), oltre al genere di appartenenza ed all’età, a cui possono essere aggiunti la 
familiarità per eventi precoci, l’indice di massa corporea e la trigliceridemia3. Spesso la stessa 
analisi conduce alla riduzione del numero dei fattori in esame. 
Il presente lavoro si prefigge di completare una precedente memoria [14] nella quale è stata 
proposta l’applicazione della metodologia fuzzy alla determinazione di un indice assoluto di 
caratterizzazione del quadro clinico verso le complicazioni di carattere cardiovascolare. 
L’articolo era stato scritto soprattutto con il fine di verificare l’abilità del metodo a 
sintetizzare su base numerica il quadro clinico del paziente, per costituire una sorta di guida 
oggettiva, rapida e di ausilio per il medico. A tale proposito si era verificata l’analogia fra la 
scala proposta e una seconda, assunta come riferimento, costruita sulla base dei giudizi, 
formulati da numerosi esperti su 20 diversi quadri clinici opportunamente selezionati. 
In questa sede, oltre ad una revisione delle precedenti assunzioni, si è proceduto ad un 
ampliamento dei fattori elementari presi in considerazione, introducendo nel processo sia il 
colesterolo HDL sia l’ipertrofia ventricolare sinistra. Si sono, inoltre, ridefiniti i limiti delle 
membership functions relative ai singoli fattori elementari di rischio ed all’indice assoluto e si 
sono razionalizzate le regole che caratterizzano le relazioni fra i parametri di “ingresso” e 
quello di ”uscita”. Infine, nonostante la diversità dei fattori elementari considerati, si sono 
volute verificare le capacità predittive dell’indice proposto, analizzando 39 differenti quadri 
clinici scelti a caso, sebbene diversificati in modo da coprire l’intera scala, per confronto sia 
con la probabilità di rischio a 10 anni dedotta dall’applicazione delle carte di rischio del 
progetto CUORE sia con l’indice Framingham. 
 
2.METODO 
 
Si richiama brevemente il processo di fuzzyficazione allo scopo di presentare le nuove 
membership functions adottate per i fattori di rischio considerati4.  
Nello schema a blocchi di figura 1 sono riportate le fasi principali alla base di un algoritmo 
fuzzy: 
                                                 
3 Non risulta che l’inserimento di ulteriori fattori abbia contribuito al miglioramento 
dell’abilità predittiva dell’indice. 
4 Per ulteriori dettagli si rinvia il lettore al riferimento [14]. 
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a) La fase di fuzzyficazione che consiste nella ridefinizione, in termini sfumati, delle 
variabili d'ingresso e d'uscita attraverso l’attribuzione del grado di appartenenza agli insiemi 
che le definiscono. 
b) La proposizione delle regole (inferenza) che definiscono i legami esistenti fra le 
variabili di uscita e quelle di ingresso. 
c) La fase di defuzzyficazione che rappresenta la modalità di restituzione 
dell’informazione mediante la quale i gradi di verità sfumati delle conclusioni sono 
ricondotti ad un unico valore numerico atto a caratterizzare l’uscita. 
 
2a. Fuzzyficazione 
Per la definizione del processo si rende necessario, quindi, individuare e descrivere in forma 
sfumata sia le variabili che costituiscono gli ingressi per il sistema sia la variabile d’uscita. 
Nel caso considerato, le prime costituiscono i fattori elementari di rischio cardiovascolare, 
mentre la seconda vuole rappresentare un indice assoluto idoneo a contenere e sintetizzare una 
grande mole di informazioni che si considerano capaci di caratterizzare lo stato complessivo 
conseguito dal paziente.  
 
Fig. 2. Schema a blocchi di un algoritmo fuzzy 
 
La scelta delle variabili d’ingresso costituisce il momento qualificante dell’intero processo. Si 
deve, infatti, considerare che i diversi parametri abitualmente assunti a rappresentare i fattori 
elementari di rischio, possono essere fra loro correlati e manifestare pesi diversi. 
Ci si è orientati alla conferma dei fattori oggetto della precedente relazione con l’inserimento 
aggiuntivo del colesterolo HDL e dell’ipertrofia del ventricolo sinistro. In questo modo i 
fattori complessivi presi in considerazione, oltre al sesso, ammontano5 a 10, e precisamente 
l’età, la familiarità, l’indice di massa corporea, le pressioni sistolica e diastolica, la 
colesterolemia totale, la colesterolemia HDL, la glicemia, il numero di sigarette giornaliero e 
                                                 
5 E’ stata fatta l’ipotesi di considerare ininfluente ai fini del risultato conclusivo l’esistenza di correlazioni fra i 
fattori analizzati in virtù della particolare metodologia di calcolo impiegata. 
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l’ipertrofia ventricolare sinistra. Negli abachi delle figure 2÷11 si riportano le forme 
funzionali attribuite alle diverse variabili: il tratto verde contraddistingue il valore basso della 
grandezza, quello celeste il valore medio e quello rosso l’alto.  
 
Fig. 2. Membership Functions per l’età, sesso maschile  
 
 
Fig. 3. Membership Functions per l’età, sesso femminile 
 
L’età del soggetto, Fig.2 e Fig.3 è uno dei fattori non modificabili maggiormente complicati 
da valutare soprattutto per le correlazioni che esso può manifestare con gli altri fattori.  
 
Fig. 4.  Membership Functions  per la familiarità 
 
La familiarità costituisce un fattore di rilevante importanza, sebbene spesso venga ignorato 
nelle analisi statistiche multivariate. Nella valutazione si deve tener conto del numero 
complessivo dei parenti che hanno manifestato eventi cardiovascolari maggiori prima dei 50 
anni, (60 per il sesso femminile). 
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I valori frazionari che il parametro può assumere sono giustificati dal diverso peso assegnato, 
pari ad 1 per un parente stretto (genitore, fratello e sorella) e a 0,2 per un parente di secondo 
grado (nonno, cugino).  
 
Fig. 5. Membership Functions per il BMI 
 
Per il fattore di rischio obesità si è considerato come indicativo il “body mass index”6, BMI, 
rappresentato dalle funzioni riportate nel diagramma della figura 5.  
 
Fig. 6. Membership Functions  per la pressione sistolica 
 
Per la pressione arteriosa si è ritenuto opportuno, pur essendo il valore sistolico in buona 
misura correlato con quello diastolico, prenderli in considerazione disgiuntamente, al fine di 
conferire una maggiore generalità al processo.  
 
Fig. 7. Membership Functions  per la pressione diastolica 
 
Le funzioni d’appartenenza sono riportate, per i due fattori, nelle figure 6 e 7. 
La colesterolemia totale rappresenta una misura della densità di lipoproteine nel sangue 
espressa in mg/dl. Le lipoproteine sono degli aggregati complessi destinati a svolgere il 
compito di trasporto ematico del colesterolo che, in quanto grasso, non è solubile nel sangue. 
                                                 
6 BMI = massa/altezza2, espresso in kg/m2 
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Fig. 8. Membership Functions per il rapporto col. totale/col. HDL, maschi 
 
La letteratura specifica più recente attribuisce molta importanza al livello del colesterolo HDL 
la cui presenza facilita la metabolizzazione del colesterolo; per cui valori bassi di HDL 
possono considerarsi sintomatici, mentre valori elevati sono da considerarsi positivi ed 
auspicabili. Il diverso contributo è stato sintetizzato in un unico parametro identificato dal 
rapporto fra il colesterolo totale e quello HDL. 
Le tre funzioni d’appartenenza sono riportate negli abachi delle figure 8 e 9, distinte per i due 
sessi. 
 
Fig. 9. Membership Functions per il rapporto col. totale/col. HDL, femmine 
 
Il fumo di sigaretta costituisce un fattore di rischio particolarmente importante per le patologie 
cardiovascolari. Esso favorisce, infatti, la vasocostrizione arteriosa, con le possibili 
conseguenze di ipertensione arteriosa e di ischemia cardiaca. Il parametro che si è preso in 
considerazione, coincidente per i due sessi, è rappresentato dal numero giornaliero, figura 10. 
 
Fig. 10. Membership Functions per il fattore fumo 
La glicemia, sintomatica della patologia denominata diabete mellito costituisce un indicatore 
della presenza di glucosio nel sangue ed è solitamente espressa in milligrammi di glucosio per 
decilitro di sangue [mg/dl].  
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Fig. 11. Membership Functions  per la glicemia 
 
La presenza di diabete si ha con valori di glicemia superiori a 126 mg/dl, mentre si può 
definire condizione di rischio (alterata tolleranza agli zuccheri) una glicemia compresa tra 110 
e 125 mg/dl. Nella figura 11 sono riportate le rappresentazioni grafiche delle funzioni 
d’appartenenza per la glicemia.  
L’ultimo parametro considerato, l’ipertrofia ventricolare sinistra, non si presta ad essere 
ricondotto in termini sfumati per cui è stato trattato in forma strettamente binaria e, come tale, 
considerato nella formulazione delle regole. 
2b. Definizione delle regole 
La definizione delle regole segue la fase di fuzzyficazione delle variabili d’ingresso ed uscita. 
A tutte le possibili combinazioni del livello dei fattori elementari di rischio, basso, medio ed 
alto, si fanno corrispondere i valori assunti dal TIIR. Naturalmente la stesura delle regole 
costituisce il fattore critico per l’intero processo e condiziona le prestazioni dell’intero 
algoritmo; la loro formulazione è fatta derivare da una attenta analisi di valutazione e da un 
verificato confronto con l’esperienza clinica [14].  
Il numero massimo delle equazioni normalmente considerato varia con legge esponenziale 
secondo la relazione:  
NR = ANVI 
essendo NVI il numero dei fattori di rischio e A il numero di valori per ciascuna variabile.  
Nell’ipotesi di variabili miste il numero massimo delle equazioni da scrivere può essere 
calcolato mediante l’espressione:  
NR = 2D ANVI  
 essendo D il numero di variabili binarie considerate. 
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La particolare soluzione proposta in questa sede per la definizione delle regole è stata 
orientata alla riduzione del numero delle equazioni mediante l’artificio di considerare i fattori 
di rischio suddivisi in due diversi gruppi in funzione della loro significatività7.  
All’interno dello stesso gruppo non viene fatta distinzione fra gli stessi fattori. In questo modo 
il numero delle regole può essere ridimensionato al di sotto di 200.  
 
2c. Defuzzyficazione 
La variabile d’uscita, espressa in termini percentuali, è costituita dall’indice totale individuale 
di rischio, TIIR, che si ritiene possa essere in grado di rappresentare una ottima sintesi dello 
stato clinico del soggetto, valutato in funzione dell’entità di ciascun fattore elementare di 
rischio. 
 
Fig. 12. Membership Functions per la variabile d’uscita TIIR 
 
Al fine di ottenere una scala con campo esteso ed una valida distribuzione del parametro si è 
reso necessario procedere ad una rimodulazione dei limiti degli intervalli di appartenenza 
dell’indice. Si è voluto fare riferimento a sei diversi insiemi contenenti i valori definiti, 
nell’ordine, basso (0÷15), medio-basso (5÷35), medio (25÷55), medio-alto (45÷75), alto 
(65÷95) ed altissimo (85÷100). Nella figura 12 è riportata la rappresentazione grafica delle sei 
funzioni d’appartenenza associate ai diversi insiemi. Nella fase d’assegnazione del grado di 
appartenenza alla variabile d’uscita le regole vengono combinate applicando il principio del 
massimo. Per ulteriori approfondimenti relativi alla fase di defuzzyficazione si rinvia a [14]. 
 
3. risultati e discussione 
 
A completamento dei propositi iniziali che hanno costituito il filo conduttore del lavoro e che, 
si ricorda, sono focalizzati nella individuazione di un indice che possa essere soprattutto di 
ausilio per il medico nella caratterizzazione oggettiva del profilo clinico del paziente, anche 
                                                 
7 Quali fattori maggiormente significativi si sono indicati la familiarità, il BMI, la pressione sistolica l’LVH ed il 
rapporto colesterolo totale/colesterolo HDL. 
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da impiegare a fini preventivi, si è, in fase conclusiva, voluto testare la capacità del parametro 
ad essere predittivo del rischio cardiovascolare probabilistico. A tale fine, non essendo 
disponibili data-base di test come avviene in contesti paralleli, ci si è orientati verso un 
confronto comparativo con indici di rischio facilmente calcolabili mediante algoritmi 
suggeriti dalle organizzazioni accreditate del settore. In particolare si è scelto il rischio di 
evento cardiovascolare a 10 anni valutato secondo le indicazioni del progetto CUORE e 
secondo il punteggio del codice Framingham.  
I risultati delle elaborazioni sono riportati negli abachi delle figure 13 e 14 per i due indici di 
riferimento. 
 
Fig. 13 Correlazione fra il TIIR e la probabilità di rischio a 10 anni dall’algoritmo del progetto CUORE 
 
 
Fig. 14 Correlazione fra il TIIR e la probabilità di rischio a 10 anni dal punteggio Framingham 
 
A dispetto della diversità e del numero di fattori elementari considerati e del differente 
approccio con cui sono stati definiti i diversi indici (essendo di natura deterministica, 
ancorché sfumata, il TIIR, concepiti su base probabilistica gli altri) i diagrammi confermano 
l’evidenza di una buona correlazione lineare fra gli stessi. 
In particolare la correlazione verso il rischio definito dall’algoritmo del progetto cuore per il 
quale il coefficiente di correlazione lineare supera il 92%, appare maggiormente significativa 
di quella relativa al conteggio Framingham in cui il coefficiente di correlazione è pari 
all’88%. 
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In virtù della accertata correlazione, appare del tutto proponibile l’assunzione dell’indice 
presentato, non solo per i fini per i quali è stato inizialmente concepito, ma anche come 
complementare se non sostitutivo degli indici probabilistici abitualmente adottati. A tale 
scopo appare opportuno sottolineare ulteriori aspetti positivi della proposta. 
L’indice assoluto TIIR, ottimizzate ed accettate le regole del processo di fuzzyficazione, ha la 
peculiarità di definire in termini costanti lo stesso quadro clinico, indipendentemente dalle 
variabili tempo e spazio. Come tale, non solo risulta applicabile a popolazioni differenti ma 
anche consente di effettuare delle valutazioni di carattere comparativo fra le stesse, anche in 
periodi diversi. Esso, non derivando da indagini statistiche, non è limitato dall’intervallo dei 
parametri del campione di popolazione considerato, non manifestando, ad esempio, 
costrizioni in termini di età, di massima pressione sistolica o di colesterolo totale. Il numero di 
fattori elementari di rischio che possono essere effettivamente gestiti è superiore a quello di 
qualsiasi altro indice che sia mai stato proposto ed è suscettibile di ulteriori incrementi dettati 
dal progredire delle conoscenze. Un eventuale limite può essere rappresentato dalla 
lievitazione del numero delle regole che cresce con legge esponenziale all’aumentare dei 
parametri di valutazione. 
 
4. CONCLUSIONI 
 
E’ stato proposto un metodo di calcolo per la valutazione di un nuovo indice denominato TIIR 
(indice individuale totale di rischio) idoneo a caratterizzare lo stato generale cardiovascolare 
assoluto conseguito dal soggetto, in funzione dei valori dei fattori elementari di rischio. 
L’indice deriva dall’impiego di dieci differenti fattori di rischio, oltre al sesso. Esso è 
strettamente dipendente dal processo di fuzzyficazione dei parametri e dalle regole formulate, 
tuttavia, manifesta la peculiarità di definire con lo stesso valore numerico lo stesso quadro 
clinico, indipendentemente dalle variabili tempo e spazio. E’ indipendente dalla popolazione 
considerata e, quindi, è proponibile per effettuare delle valutazioni di carattere comparativo 
fra rilevazioni appartenenti a popolazioni differenti, anche con riferimento ad intervalli 
temporali differenti.. Non essendo derivato da indagini statistiche non presenta limiti di 
carattere applicativo. Il numero di fattori elementari di rischio che il metodo consente di 
gestire è superiore a quello di qualsiasi altro indice che sia mai stato proposto ed è suscettibile 
di ulteriori incrementi dettati dal progredire delle conoscenze. L’indagine statistica a supporto 
di un impiego in sede di prevenzione potrebbe essere notevolmente semplificata e limitata alla 
considerazione dei soli eventi positivi con conseguente economia di tempo e di risorse. Si 
tratterebbe infatti di adattare il valore dell’indice che costituisce la soglia di discriminazione 
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per individuare i soggetti da sottoporre a trattamento. L’adozione di una scala con 
suddivisioni ampie ed un campo compreso fra 0 e 100, come si usa nella teoria della 
probabilità, conferisce alla grandezza, nonostante l’interpretazione “sfumata”, un significato 
puntuale ed inequivocabile.  
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SOMMARIO 
 
Lo Scopo del lavoro è stabilire quale tra i pretrattamenti di superficie  proposti in letteratura 
possa risultare più utile nel migliorare l’adesione del sistema perno–cemento. Si è  valutato 
tra i sistemi testati,  se identici trattamenti producono uguali effetti su tutti i tipi di perni 
testati. Abbiamo studiato la micro morfologia superficiale e i profili di rugosità di 6 differenti 
perni in fibra: Tech 2000 Xop (Isasan, Rovello Porro, Italia), FRC Postec (Ivoclar–Vivadent, 
Schaan, Liechtenstein), RelyX Fiber Post (3M–Espe, Seefeld, Germania), DT Light Post 
(Dentsply, St Egreve, Francia), Conical Post Black (Sogeva, Borgosatollo (BS), Italia) e 
Glassix Glass Fibre Post (Nordin, Brent, Svizzera). Di ognuno dei sei tipi di perni studiati 
sono stati sottoposti alla sperimentazione 24 perni prelevati randomicamente da 4 confezioni 
acquistate per il presente studio. L’analisi statistica sul grado di rugosità misurato sulla 
superficie dei vari perni trattati con i differenti prodotti è stata effettuata utilizzando il test 
ANOVA. Tutti i perni testati hanno mostrato più o meno evidenti segni di alterazioni 
superficiali dopo il contatto per 10 minuti con le 4 soluzioni sperimentali utilizzate e dopo 1 
minuto di trattamento con l’acido ortofosforico al 36%. L’analisi statistica ha evidenziato che 
la mordenzatura con perossido di idrogeno risultata più efficace sui perni in fibra di vetro e 
in fibra di carbonio, mentre il trattamento con acido ortofosforico al 36% rende più rugosa la 
superficie dei perni in composito rinforzato con fibre. I pretrattamenti dei perni in fibra non 
determinano lo stesso effetto su tutti i tipi di perni, né incidono in ugual maniera sulla loro 
rugosità superficiale. Quando efficaci, quando cioè riescono ad incidere sulla 
micromorfologia  e sulla rugosità di superficie, i pretrattamenti studiati creano nuovi siti di 
ritenzione micromeccanica e incrementano l’interfaccia perno-cemento composito, 
contribuendo così a stabilizzare nel tempo la qualità del legame adesivo. 
 
1.INTRODUZIONE  
 
La terapia endodontica comporta molto spesso una sensibile perdita di sostanza dentale che è 
causa di un importante indebolimento strutturale dell’elemento dentario. Ciò rende 
indispensabile l’ausilio di perni endocanalari in grado di sostenere la ricostruzione post-
endodontica (1).  
L’utilizzo di mezzi estrinseci nel recupero morfologico e funzionale del dente trattato 
endodonticamente rappresenta una metodica ben codificata nei protocolli terapeutici 
conservativi e protesici (2). Si ricorre all’impiego di tali sistemi, quando la struttura dentale 
residua non è sufficiente da sola a garantire il successo nel tempo del restauro finale (3). 
L’impiego dei perni endodontici in fibra è uno dei temi cui la ricerca e il mercato si sono 
maggiormente dedicati in questi ultimi anni (4-7).  
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Il concetto fondamentale riguardo alle indicazioni per l’impiego dei perni, è che il perno 
rappresenta solo un mezzo per la ritenzione del core del restauro o del build-up qualora la 
sostanza dentale sia insufficiente: il perno non rinforza la radice ma, al contrario, può 
indebolirla a causa della alesatura necessaria per creare il post-space (8). Nel corso degli anni 
si è assistito a una progressiva evoluzione dei perni passivi non metallici  (in fibra di 
carbonio, di vetro, di quarzo) (9).  
I perni metallici attivi sono oggi sconsigliati a causa della loro pericolosità sia in fase di 
inserzione, sia sotto carico poiché la loro azione di avvitamento nel canale potrebbe causare, 
se le pareti sono indebolite o la forza esercitata è eccessiva, una frattura radicolare. Inoltre la 
differenza in modulo di elasticità fra la dentina e la lega metallica fa sì che gli stress 
masticatori si scarichino completamente sulle pareti radicolari, con possibile effetto leva e 
conseguente rischio di frattura radicolare (10-15).  
L’introduzione dei perni in fibra, comparsi per la prima volta in letteratura nel 1990 per 
merito di Duret, ha reso possibile la ricostruzione del dente con materiali che abbiano un 
modulo di elasticità il più vicino possibile a quello della dentina, rendendo il sistema più 
omogeneo (16-19). Si parla infatti di monoblocco dentina-cemento-perno come risultato 
ideale (20). Tale monoblocco permetterebbe di assorbire al meglio gli stress masticatori e 
ridurre il rischio di fratture radicolari. Il tipo di fallimento più comune nel caso siano stati 
utilizzati perni in fibra è infatti la decementazione e non la frattura radicolare (21).  
I perni in fibra si possono classificare, in base al tipo di fibra impiegato, in perni in: 
• Carbonio 
• Vetro o silice 
Essi sono costituiti da fibre unidirezionali pre-tensionate immerse in una matrice resinosa di 
tipo composito o epossidico. Le principali differenze fra i perni in carbonio e i perni in fibra 
di vetro o di silice riguardano il colore e le caratteristiche meccaniche: i perni in carbonio 
infatti sono scuri, mentre i perni in fibra di vetro sono bianchi o traslucenti e quindi risultano 
più estetici (22). 
È indispensabile verificare la stabilità meccanica dell’interfaccia perno-cemento, attraverso la 
quale gran parte dello stress coronale si trasmette allo strato intermedio di cemento per 
arrivare, adeguatamente distribuita, alle pareti radicolari. I perni prefabbricati attualmente in 
uso sono sprovvisti di strutture ritentive primarie: quindi la morfologia superficiale e il 
legame con il cemento resinoso di fissaggio sono essenziali ai fini di una ottimale 
integrazione. Al fine di valutare l’efficienza della cementazione di perni endocanalari in fibra 
abbiamo realizzato indagini sperimentali per valutare la loro morfologia superficiale. Queste 
IX Giornata di Studio INGEGNERIA BIOMEDICA: progettazione dei materiali protesici ed aspetti clinico – 
applicativi Messina, 3-07-2009. Edizioni: Dip. di Chim. Ind. e Ing. dei Materiali, ISBN: 978-88-96398-08-1. 
 201
indagini hanno permesso di effettuare una comparazione morfologica della loro 
strutturazione. Per migliorare l’adesione dei perni in fibra ai cementi resinosi numerosi recenti 
studi ne consigliano il pretrattamento con differenti prodotti (23-28).  
Scopo del lavoro è stabilire quale tra i pretrattamenti di superficie sinora proposti risulti più 
utile nel migliorare l’adesione del sistema perno–cemento. Si è pure valutato se identici 
trattamenti producono uguali effetti su tutti i tipi di perni testati.  
 
2. MATERIALI E METODI  
 
Per esaminare e valutare i pretrattamenti di superficie dei perni testati è stata utilizzata la 
microscopia confocale. Il microscopio è uno strumento ottico atto a fornire immagini 
ingrandite di oggetti. In particolare, un’immagine confocale è un’immagine ottenuta 
sottraendo dal sistema di rivelazione la luce che non proviene dal piano di fuoco principale 
del preparato. Ciò si ha inserendo nel percorso ottico un nuovo componente: il pinhole. Nella 
microscopia metallografica, inoltre, è necessario poter disporre in maniera rapida 
dell’immagine “live” dopo traslazione del tavolino. Per ottenere questo s’inserisce nel 
percorso ottico un dispositivo chiamato “disco di Nipkow” che ruota sul proprio asse 
all’elevata velocità di circa 3000 giri/sec, consentendo l’acquisizione di un’immagine “live”. 
Il “disco di Nipkow” è un insieme di pinholes posti sull’immagine primaria. La luce che passa 
attraverso i pinholes viene riflessa dal campione e ritorna ai pinholes. Siccome i pinholes sono 
posti sull’immagine primaria, viene trasmessa solo la luce riflessa dal campione sul punto di 
fuoco del disco. Questo genera l’effetto confocale. In aggiunta all’utilizzo del disco di Nipkow 
si usa anche una sorgente luminosa con lunghezza d’onda decisamente inferiore rispetto alle 
normali sorgenti alogene utilizzate nella microscopia convenzionale. Infatti la luce proviene 
da una lampada a vapori di mercurio con una lunghezza d’onda (λ) di circa 330 nm (0,33 
µm). 
Il potere di risoluzione, ovvero la capacità di un sistema ottico di separare due punti in 
maniera nitida, dipende dalla lunghezza d’onda della luce usata e dall’apertura numerica 
dell’obiettivo in uso. La formula è la seguente: R = 0,61 x (λ/A.N.), dove: 
R= Risoluzione; λ = Lunghezza d’onda della luce usata; A.N. = Apertura numerica 
dell’obiettivo. 
Adoperando un microscopio confocale Lext OLS (Olympus Laser Scanning), con risoluzione 
orizzontale di 0.12 µm e risoluzione verticale di 0.01 µm, abbiamo studiato la 
micromorfologia superficiale e i profili di rugosità di 6 differenti perni in fibra: Tech 2000 
Xop (Isasan, Rovello Porro (CO), Italia ), FRC Postec (Ivoclar – Vivadent, Schaan, 
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Liechtenstein), RelyX Fiber Post (3M–Espe, Seefeld, Germania), DT Light Post (Dentsply, St 
Egreve, Francia), Conical Post Black (Sogeva, Borgosatollo (BS), Italia), Glassix Glass Fibre 
Post (Nordin, Brent, Svizzera). Tutte le immagini realizzate al Lext sono state elaborate con il 
software Image Pro Plus 3.0 Media Cybernetics. Questo programma permette l’elaborazione e 
l’analisi quantitativa e qualitativa di immagini con oltre 350 funzioni (elevatissima risoluzione 
e definizione dei colori, calcolo automatico di indici, diametri, aree, analisi densitometriche, 
filtri, zoom ed esaltazione dei contrasti). È stato così possibile evidenziare tramite grafici la 
rugosità di superficie dei singoli perni. Questi grafici derivano dalla diversa densità esistente 
tra le fibre superficiali dei perni e la matrice resinosa nella quale le fibre sono immerse.  
Di ognuno dei sei tipi di perni studiati sono stati sottoposti alla sperimentazione 24 perni 
prelevati randomicamente da 4 confezioni acquistate per il presente studio (Tabella 1). Altri 4 
perni di ogni tipo, nuovi e non sottoposti ad alcun trattamento, per un totale di 24 perni, sono 
serviti quali gruppo controllo. In totale quindi abbiamo condotto lo studio su 168 perni in 
fibra appartenenti a differenti categorie: perni in fibra di carbonio, in fibra di vetro, di quarzo, 
di composito rinforzato con fibre di vetro. Di essi 144 sono stati testati e 24 sono serviti da 
controllo.  All’interno di contenitori in vetro, per tempi fissi di 10 minuti, 4 perni di ogni tipo 
sono stati tenuti in bagno di  perossido di idrogeno al 10% (Angelini). Quattro in bagno di 
perossido di idrogeno al 20% (Angelini). Altri quattro a contatto con permanganato di 
potassio al 10% (Merck) e quattro a contatto con l’etossido di sodio al 10% (Merck). 
Ventiquattro ulteriori perni (4 di ogni tipo) sono stati trattati per 1 minuto con acido 
ortofosforico al 36%. Abbiamo quindi valutato a vari ingrandimenti la morfologia superficiale 
di 6 differenti tipi di perni pretrattati con 5 diversi prodotti: perossido d’idrogeno al 10% e al 
20%, permanganato di potassio al 10%, etossido di sodio al 10% e acido ortofosforico al 36%. 
L’analisi statistica sul grado di rugosità misurato sulla superficie dei vari perni trattati (Mat) 
con i differenti prodotti (S) è stata effettuata utilizzando il test ANOVA a due vie. I due fattori 
sono stati il tipo di perno testato con sei livelli (Mat 1=Tech2000Xop; Mat 2 =FRC Postec; 
Mat 3=RelyX Fiber Post; Mat 4=DT Light Post; Mat 5=Conical Post Black; Mat 6=Glassix 
Glass Fibre Post) e il tipo di sostanza utilizzata con sei livelli (S1=perossido di idrogeno al 
10%; S2=perossido di idrogeno al 20%; S3=permanganato di potassio al 10%; S4=etossido di 
sodio al 10%; S5=acido ortofosforico al 36%; S6= gruppo controllo senza alcun trattamento). 
Per confrontare medie di più campioni, tenendo conto contemporaneamente di più variabili, è 
stato utilizzato il  test statistico ANOVA a effetti fissi a due vie per campioni dipendenti 
(appaiati). 
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PERNI TESTATI TIPO DI FIBRE LOTTI GRUPPI 
Tech 2000 Xop  
Isasan, Rovello Porro 
(CO), Italia 
Fibra di 
carbonio 
rinforzata  
575630 
575636 
575634 
575632 
MAT 1 
FRC Postec Plus  
Ivoclar – Vivadent, 
Schaan, Liechtenstein 
Composito 
rinforzato con 
fibre di vetro 
F94023 
K45219 
K24720 
K33179 
MAT 2 
RelyX Fiber Post  
3M – Espe, Seefeld, 
Germania 
Fibra di vetro 030620606 
072780801 
072780802 
035120608 
MAT 3 
DT Light-Post 
RTD/Dentsply,  St 
Egreve, Francia  
Fibra di quarzo 079710804 
079460804 
079460805 
052260704 
MAT 4 
Millenium Plus Conical 
Black  
Sogeva, Borgosatollo 
(BS), Italia  
Fibra di 
carbonio 
5P03 
5P04 
5P06 
5P09 
MAT 5 
Glassix Glass Fibre Post   
Nordin, Brent, Svizzera 
Fibra di vetro 00073 
00074 
00076 
00079 
MAT 6 
 
3.RISULTATI  
 
Tutti i perni testati hanno evidenziato alterazioni superficiali dopo contatto per 10 minuti con 
le 4 sostanze utilizzate (S1, S2, S3, S4) e dopo 1 minuto di trattamento con l’acido 
ortofosforico al 36% (S5). Il perno, sottoposto per 10 minuti a pretrattamento con perossido di 
idrogeno al 10%, evidenzia numerose alterazioni con immagini che suggeriscono l’avvenuta 
frammentazione e la dislocazione di alcune fibre all’interno della matrice resinosa. Sul perno 
in composito rinforzato con fibre di vetro FRC Postec il perossido d’idrogeno al 10% produce 
alterazioni della morfologia superficiale, tali da suggerire il crearsi di numerose microcavità 
ritentive. Il perno in fibra di vetro RelyX Fiber Post, sottoposto per il tempo standard di 10 
minuti al contatto con il perossido di idrogeno al 10%, non mostra invece evidenti alterazioni 
a carico della sua superficie, che appare assai conservata. Le medesime condizioni 
sperimentali producono per i perni in fibra di carbonio Millenium Plus Conical Black e per i 
perni in fibra di vetro Glassix Glass Fibre Post sono state realizzate le microfotografie.  
Risultati simili sono stati ottenuti ponendo i 6 differenti perni in fibra a contatto, sempre per 
10 minuti, con il perossido d’idrogeno al 20%, con il permanganato di potassio al 10% e  con 
l’etossido di sodio al 10%.  Sono state realizzate le immagini dei perni sottoposti per 1 minuto 
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al contatto con l’acido ortofosforico al 36%. L’elaborazione mediante il software Image Pro 
Plus delle immagini ottenute ha permesso la rappresentazione grafica dell’interfaccia 
superficiale tra le fibre e la matrice in cui esse sono immerse.  
Le immagini ottenute hanno evidenziato l’orientamento delle fibre e la disposizione delle 
stesse lungo la superficie di ogni perno. Sono state osservate differenze tra i perni che non 
hanno la stessa composizione. In particolare, l’orientamento e la spaziatura delle fibre sono 
risultati più omogenei e uniformi nei campioni di perni in fibra di carbonio rispetto a quelli in 
fibra di vetro. Ciò è importante perché la spaziatura esistente tra le fibre orientate del perno, 
cioè la distanza che intercorre tra una fibra e quella parallela, determina in maniera rilevante il 
grado di adesione del perno  al cemento. Si è inoltre valutato l’incremento della rugosità 
superficiale indotta dai differenti pretrattamenti sperimentati. Partendo dal valore base di 
rugosità superficiale di 18,33 ± 1,40, i perni in fibra di vetro RelyX hanno subito 
un’eccezionale incremento del parametro “rugosità di superficie” dopo i 10 minuti di 
trattamento con perossido di idrogeno al 10% (137,09 ± 2,68) e al 20% (119,12 ± 1,02). Gli 
altri perni in fibra di vetro testati, i Glassix Glass Fibre, hanno subito un significativo aumento 
del parametro rugosità se trattati con i perossidi di idrogeno (gruppo controllo: 17,33 ± 1,37; 
perossido di idrogeno al 10%: 109,45 ± 2,49; perossido di idrogeno al 20%: 90,18 ± 1,08). 
Anche per i perni in fibra di carbonio Tech 2000 Xop e Millenium Plus Conical Black i 10 
minuti di trattamento con i perossidi di idrogeno risultano assai efficaci, passando la rugosità 
superficiale da un valore medio di 15,23 ± 1,42 a 76,96 ± 3,44 e a 73,59 ± 3,55 per i Tech 
2000 Xop; da 13,08 ± 0,96 a 100,71 ± 4,50 e a 113,05 ± 1,07 per i Conical Black.  
Per i perni in composito rinforzato con fibre di vetro FRC Postec Plus risulta più efficace il 
trattamento per un minuto con acido ortofosforico al 36%. Infatti la rugosità superficiale passa 
dal valore 34,23 ± 1,07 del gruppo controllo a ben 122,31 del gruppo S5. Risultati simili sono 
prodotti dal trattamento per 10 minuti con permanganato di potassio al 10% (gruppo S3 = 
83,06 ± 1,74) e con l’etossido di sodio al 10% (gruppo S4 = 83,96 ± 2,45). Per il confronto 
post test tra le medie è stato utilizzato il test di Bonferroni.  
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4.CONCLUSIONI 
 
La mancanza di selettività rappresenta il principale limite delle tecniche di mordenzatura 
alternative ottenute mediante l’utilizzo, per tempi variabili, di acido ortofosforico, perossido 
di idrogeno, permanganato di potassio, etossido di sodio. Nella misura in cui, infatti, viene 
intaccata la struttura delle fibre e non solo la matrice resinosa si ottiene un danno all’integrità 
del perno. Occorre quindi studiare il rapporto tempo/concentrazione dei vari prodotti proposti. 
Una concentrazione maggiore può ridurre il tempo di applicazione. Ma non tutti i perni testati 
rispondono alla stessa maniera se posti a contatto per tempi identici alle medesime sostanze. I 
pretrattamenti dei perni in fibra non sono quindi sempre indicati, né determinano lo stesso 
effetto su tutti i tipi di perni, né incidono in ugual maniera sul contenuto resinoso della loro 
superficie. Quando efficaci, quando cioè riescono ad incidere significativamente sulla 
micromorfologia  e sulla rugosità di superficie senza danneggiare il core del perno, i 
pretrattamenti studiati creano nuovi siti di ritenzione micromeccanica e incrementano 
l’interfaccia perno-cemento composito, contribuendo così a stabilizzare nel tempo la qualità 
del legame adesivo. 
I trattamenti di superficie dei perni rappresentano un importante fattore per migliorare il 
legame dei cementi resinosi ai perni in fibra, specialmente quando i perni in fibra contengono 
resina epossidica. La possibilità di associare l’adesione chimica e la ritenzione 
micromeccanica a livello della  superficie dei perni in fibra fornisce il meccanismo di 
adesione più promettente. La possibilità di un trattamento condizionante industriale della 
superficie del perno in fibra  realizzato dalle Aziende produttrici potrà servire a semplificare 
le procedure cliniche.  Ulteriori studi sono tuttavia necessari per valutare la durata a lungo 
termine di questi particolari legami adesivi.   
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SOMMARIO 
 
Nel lavoro è condotto uno studio numerico su una tipologia di cementazione per inlay in 
composito utilizzata in ambito odontoiatrico per il restauro dei denti anteriori e posteriori. Il 
comportamento meccanico di tale sistema di cementazione è stato riprodotto numericamente 
mediante simulazioni agli elementi finiti: infatti, la moderna tecnica odontoiatrica fa uso di 
analisi agli elementi finiti per l’elevata versatilità ed economicità nello studio di soluzioni 
sempre diverse. I risultati del lavoro hanno permesso di prevedere lo stato tensionale e 
l’evoluzione di una delaminazione creata all’interfaccia bi-materiale. 
 
Parole chiave: Denti, Sistemi di cementazione, Cavità MOD, FEM, ANSYS. 
 
1. INTRODUZIONE  
 
Le moderne tecniche di restauro dei denti posteriori [1] non possono essere correlate a sole funzioni 
estetiche ma relazionate a considerazioni circa la resistenza meccanica e durata nel tempo, dato che 
l’obiettivo principale è l’emulazione del dente naturale integro. Oggi la moderna tecnologia adesiva si 
prefigge di ristabilire la naturale rigidezza coronale e al tempo stesso la conservazione del tessuto duro 
residuo (rinforzo intracoronale), impensabile un tempo dall’utilizzo dell’amalgama [2]. 
L’unione di due materiali con moduli di elasticità e caratteristiche fisiche differenti richiede l’intima 
adesione delle parti in modo tale da garantire il successo funzionale a lungo termine. Lo stato 
tensionale di strutture bimateriali induce solitamente alla nascita di concentrazione di tensione 
all’interfaccia [3]. Il successo di un restauro si basa, quindi, sulla qualità dell’adesione finale e sul 
grado di fusione che si realizza tra i tessuti dentali ed il restauro. 
L’utilizzo di materiali compositi [4] consente un restauro conservativo che soddisfa sia le 
imprescindibili richieste estetiche sia quelle meccanico-funzionali in quanto permette di ottenere una 
eccellente adesione ai tessuti dentali (minimally invasive tecniques). 
Lo scopo del lavoro è modellazione solida e la simulazione agli elementi finiti di denti ricostruiti con 
intarsi in composito cementati con un cemento commerciale. Il lavoro si prefigge un preliminare 
studio numerico a cui faranno seguito test sperimentali di resistenza a fatica. 
Sono stati estratti sani 24 molari sui quali sono state ricavate le cavità mesio–occluso–distali (MOD) 
di dimensioni visualizzate in figura 1(A) [5]. Le cavità sono state eseguite con la seguente geometria: 
fondo piatto, angoli arrotondati, profondità 2mm e larghezza 4mm (corrispondente a circa la metà 
della distanza intercuspidale), pareti vestibololinguali divergenti di 6°, parete cervicale 1mm coronale 
rispetto alla giunzione smaltocemento, margini cervicali incollati di testa senza smusso, margini 
cavitari su smalto. Per la loro realizzazione è stata utilizzata una fresa tronco conica di granulometria 
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100 µ. La rifinitura è stata ottenuta con una fresa da 30 µ.  Le impronte di ogni singolo dente sono 
state rilevate con polietere (Impregum Penta, 3M ESPE, St. Paul, MN,USA) e sono state sviluppate 
con gesso extraduro. Gli intarsi (fig. 1B) sono stati realizzati in composito Ultradent Amelogen Plus 
(South Jordan, USA) e successivamente post-polimerizzati in fornetto con luce e calore.  
Sono stati utilizzati tre diversi tipi di cementi e i provini realizzati sono stati divisi in tre gruppi in 
funzione del tipo di cemento utilizzato per il restauro (tab. 1). 
 
Tabella 1: Sistemi di cementazione e gruppo di riferimento. 
Gruppo di riferimento Nome cemento N° provini 
1 Relyx Unicem, 3M Espe 6 
2 Charisma® flow (Heraeus Kulzer, Hanau,Germany) 10 
3 Weitting Resin (Dentsply, York,USA) 8 
 
I denti restaurati sono stati inglobati in blocchetti di resina epossidica di diametro 16mm e 
altezza 15mm, fino a 2mm dalla giunzione amelo-cementizia (fig.1C). 
 
 
 
Figura 1: A) Cavità MOD; B) Intarsio in composito Amelogen Plus; C) Dente restaurato inglobato nel 
blocchetto di resina epossidica. 
 
2. MODELLO NUMERICO 
 
2.1 ACQUISIZIONE DATI 
 
La scansione della superficie dei denti è stata eseguita tramite COMET V STEINBICHLER, 
sistema dotato di sensore ottico a luce strutturata che offre un’elevata precisione ed è adatto, 
pertanto, ad applicazioni metrologiche impegnative (fig. 2A). Il sistema di scansione in uso è 
un sistema non a contatto per l'acquisizione continua delle coordinate di punti in un volume di 
lavoro preventivamente definito. I sistemi non a contatto, nati espressamente come ausilio alle 
attività progettuali, permettono il rilievo dei punti sulle superfici del modello senza la 
necessità di un contatto fisico e associano, a questo, il vantaggio di una velocità di scansione 
superiore a quella dei tradizionali sistemi a contatto. La precisione e la ripetibilità sono 
migliorate considerevolmente nel corso degli ultimi anni (fino al micron di millimetro). Il 
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Sistema COMET V sfrutta l’interferenza meccanica della luce che si genera quando due 
reticoli angolarmente sfasati e costituiti da linee chiaro-scure equispaziate vengono a 
sovrapporsi. Nascono le cosiddette frange di Moiré che hanno la proprietà di adagiarsi alle 
superfici e permettono, tramite una sofisticata elaborazione delle immagini acquisite, la 
determinazione delle coordinate dei punti appartenenti alla superficie stessa.  
 
 
Figura 2: A) Acquisizione geometrica mediante sistema COMET V STEINBICHLER; B) Nuvola di punti 
acquisita attraverso le scansioni. 
 
In particolare tale tecnica consiste nel proiettare frange parallele a profilo sinusoidale 
variando l’angolo di fase in modo che queste appaiano scorrere sulla superficie del pezzo;  
contemporaneamente, la telecamera acquisisce una sequenza di immagini in cui il tono di 
grigio di ciascun pixel varia sinusoidalmente con una frequenza pari a quella delle frange 
proiettate ed un angolo di fase dipendente dalla posizione nello spazio dell’areola di superficie 
inquadrata. Durante la proiezione delle immagini, il tono di grigio di ciascun pixel del CCD 
varierà con andamento sinusoidale di periodo uguale a quello delle frange proiettate e fase 
dipende dall’altezza della zona inquadrata. Il risultato dell’acquisizione consiste in una nuvola 
densa di punti che genererà l’immagine finale digitalizzata dell’oggetto esaminato. 
L’accuratezza con la quale un punto rilevato rappresenta la posizione del punto reale è 
dipendente dal campo di inquadratura scelto (100X100, 200X200, 400X400, 800X800) e a sua 
volta collegato alle lenti utilizzate. Ogni ottica, infatti, consente di rilevare i punti con un 
determinato valore di accuratezza. Nel caso in esame è stata utilizzata un’ottica da 100 che 
permette di digitalizzare con una accuratezza dell’ordine di 5 micron oggetti di piccole 
dimensioni, quali per l’appunto i denti umani. L’acquisizione delle geometrie mediante 
scansione 3D richiede, in dipendenza del campione da analizzare, una preventiva ed 
opportuna preparazione della superficie. Occorre infatti opacizzare il campione con uno spray 
rivelatore bianco in modo da limitare il disturbo prodotto da eventuali riflessioni sulle 
distorsioni delle frange di proiezione. Il software COMET PLUS, fornito in dotazione con il 
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sistema, attraverso operazioni estremamente semplici, poligonalizza la nuvola di punti e 
fornisce una mesh triangolare della superficie dei denti in formato STL caratterizzata da una 
elevata qualità e precisione (fig. 2B). 
 
2.2 MODELLAZIONE CAD 
 
La scansione realizzata al COMET V restituisce una nuvola di punti che risulta essere “non 
chiusa” e pertanto inappropriata e inutilizzabile in un analisi agli elementi finiti. I dati 
acquisiti sono stati rielaborati attraverso un software CAD (Rhinoceros) così da modellare la 
forma del dente ed emulare la geometria reale. È stato allora necessario eliminare la parte 
inferiore e quindi creare una superficie che si appoggi perfettamente al contorno di base. Il 
risultato finale è mostrato in figura 3. 
 
 
Figura 3: Risultato finale dell’elaborazione in ambiente Rhinoceros. 
 
2.3 ESECUZIONE DELLA MESH 
 
Il modello CAD è stato importato nel pre-processore agli elementi finiti Altair Hypermesh in 
cui è stata creata la mesh di volume tramite elementi tipo brick a 8 nodi. Bisogna sottolineare 
che la mesh del dente (fig. 3A) e quella dell’inlay (fig. 3B) sono state eseguite in modo 
automatico e separato. I due diversi componenti sono stati ottenuti in ambiente Solid Edge 
tramite feature di scavo. 
La corretta esecuzione della discretizzazione dei due componenti costituente il dente 
(materiale base e inlay) è una fase cruciale per la creazione del fronte di delaminazione. Infatti 
è indispensabile che le due parti abbiamo uguale numero di nodi nella stessa posizione 
spaziale al fine di separare i nodi dove è previsto il difetto e unirli tramite funzioni di 
compatibilità agli spostamenti nel caso opposto. Il modo di operare di Altair Hypermesh 
consente una più immediata e intuitiva operatività di creazione e controllo della mesh: 
l’utilizzo dei collectors permette di definire preliminarmente una discretizzazione 2D delle 
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superfici del dente e dell’inlay che serviranno da appoggio alla creazione degli elementi 3D di 
volume. Solamente questi saranno esportati nel formato eseguibile di ANSYS che opererà da 
solutore.  Nella tabella 2 sono elencati il numero di elementi, il numero dei nodi e le 
caratteristiche elastiche di ogni componente. 
 
 
Figura 3: A)Particolare della mesh nel dente; B)Particolare della mesh nell’inlay. 
 
 
Tabella 2: Numero di elementi, dei nodi e le caratteristiche elastiche di ogni componente 
Componente modello Numero elementi Numero nodi Caratteristiche elastiche 
Dente 687924 144969 E=38000Mpa   v=0,21 
Inlay 130950 28628 E=18000Mpa   v=0,28 
 
3.4 ANALISI FEM 
 
Il modello così realizzato è stato importato in ambiente ANSYS [7].  L’utilizzo delle analisi 
FEM in campo odontoiatrico si è notevolmente sviluppato e perfezionato nell’ultimo 
decennio. Oggi, lo studio sperimentale deve necessariamente essere affiancato da ulteriori 
metodi di indagine e le analisi numeriche rappresentano indubbiamente un metodo completo, 
relativamente economico e pratico di verifica e progetto. Esse consentono al ricercatore di 
ridurre i tempi e i costi necessari per lo sviluppo di una nuova idea concettuale e per la sua 
futura applicazione clinica. 
In ambiente ANSYS sono state definite le caratteristiche elastiche degli elementi (inlay e 
dente base), il tipo di carico (fig.4A) e i vincoli (evidenziati in azzurro in fig. 4B). E’ stata 
applicata una distribuzione uniforme di pressione con valore medio compatibile con le 
proprietà resistenziali del dente. Nelle figure 4 è mostrata la discretizzazione del provino n°1 
del gruppo 1 (tab. 1). 
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Figura 4: A) Pressione uniformemente distribuita sul dente; B)Vista laterale con evidenziati i vincoli 
imposti. 
 
E’stata messa a punto una routine che in maniera parametrica crea un fronte di delaminazione 
piano all’interfaccia tra inlay e dente. Quest’ultimi sono stati definiti in maniera separata ma 
con nodi di interfaccia coincidenti. La routine consente di separare i nodi dove è previsto il 
difetto. Nella figura 5A) è evidenziata l’interfaccia di propagazione della delaminazione. La 
scelta della superficie in cui far avanzare il difetto è giustificata dall’esame delle foto di denti 
sezionati dopo l’esecuzione di preliminari prove di fatica. Le sezioni sono state effettuate 
presso il Dipartimento di Istologia del Policlinico di Palermo,l’utilizzo di liquidi di contrasto, 
mette in evidenza il punto di innesco e propagazione. Le foto mostrano inoltre che la restante 
parte del dente e la base in resina sono esenti da difetti. La lunghezza massima della 
delaminazione alla fine dei test di fatica è pari a 1.9mm. (fig. 5B). 
 
 
 
Figura 5: A) Interfaccia scelta per ricreare la delaminazione B) Sezione effettuata su i provini. 
 
Una prima analisi dei risultati della simulazione FEM ha riguardato il confronto fra le tensioni 
di taglio sul piano YZ (piano dove è stata ricreata la delaminazione) tra un dente omogeneo 
(cioè in cui il restauro non è presente) (fig. 6A) e un dente presentante restauro ma con una 
delaminazione nulla (fig. 6B). 
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Si può notare dalle mappe tensionali come si abbia una concentrazione di tensione al centro 
del dente in entrambi i modelli; ciò è correlato alla modalità di imposizione del carico ed alla 
geometria del dente. Inoltre, le tensioni di taglio per il dente omogeneo risultano minori di 
circa la metà rispetto a quelle del dente presentante restauro.  
 
 
Figura 6: A) Mappa delle tensioni di taglio (lungo il piano YZ) nel dente integro; B) Mappa delle tensioni 
di taglio (lungo il piano YZ)  nel dente presentante restauro. 
 
Le analisi successive hanno riguardato lo studio dello stato tensionale all’interfaccia del 
sistema bimateriale adottando come indice di confronto le tensioni di taglio nel piano della 
delaminazione. Nelle simulazioni è stata considerata una lunghezza crescente del difetto 
all’interfaccia. I risultati numerici, per valori di delaminazione pari ad a=0.1 mm, a=0.5 mm, 
a=1.9 mm sono mostrati nelle figure 7A), 8A), 9A). Il fronte di delaminazione, in prima 
approssimazione, è stato considerato piano ed è evidenziato in rosso nelle mappe tensionali. 
Le figure 7B), 8B), 9B) mostrano, inoltre, gli andamenti delle tensioni di taglio all’apice della 
delaminazione. Si nota che  le tensioni variano da un minimo negativo a un massimo positivo. 
Inoltre, per  il caso di delaminazione a=0.1mm si nota una concentrazione di tensione al 
vertice sinistro della delaminazione e ciò è legata alla particolare geometria del dente in 
esame. I valori assoluti delle tensioni diminuiscono con l’aumentare della lunghezza della 
delaminazione : pertanto la velocità di propagazione del difetto,per un carico ciclico, si riduce 
all’avanzamento della dimensione del difetto stesso. 
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Figura 7: A)Mappa delle tensioni di taglio per lunghezza di delaminazione a= 0.1mm; B)Andamento delle 
tensioni di taglio all’apice della delaminazione per a= 0.1mm. 
 
 
Figura 8: A)Mappa delle tensioni di taglio per lunghezza di delaminazione a= 0.5mm; B)Andamento delle 
tensioni di taglio all’apice della delaminazione per a= 0.5mm. 
 
 
Figura 9: A)Mappa delle tensioni di taglio per lunghezza di delaminazione a= 1.9mm; B)Andamento delle 
tensioni di taglio all’apice della delaminazione per a= 1.9mm. 
 
Nella figura 10 è mostrato l’andamento dello spostamento medio dei punti di applicazione del 
carico in funzione della lunghezza della delaminazione per un valore di carico applicato 
costante. 
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Figura 10: Andamento dello spostamento dei punti di applicazione del carico in funzione della lunghezza 
della delaminazione. 
 
Dal diagramma di figura 10 si deduce che i valori di energia all’interfaccia bimateriale 
decrescono all’aumentare del difetto in analogia ai diagrammi delle tensioni di taglio riportati 
nelle figure 7 A),8 A),9 A). Il diagramma di figura 10 può essere utilizzato per ricavare una 
relazione che lega il numero di cicli di applicazione del carico con la lunghezza di 
delaminazione noto, dalle prove sperimentali,l’andamento dello spostamento del punto di 
applicazione del carico al variare del numero di cicli stesso.   
 
 
4. CONCLUSIONI 
 
Nel lavoro è condotto uno studio agli elementi finiti su denti ricostruiti con intarsi in 
composito e cementati con diversi tipi di cementi commerciali. Il lavoro si prefigge un 
preliminare studio numerico a cui faranno seguito test sperimentali di resistenza a fatica per la 
validazione e la conferma dei dati numerici. 
Le analisi micrografiche delle sezioni dei denti hanno evidenziato i punti di innesco e 
propagazione della delaminazione. Questo ha permesso lo  sviluppo di un modello FEM che 
ha consentito lo studio dello stato tensionale del dente per diverse lunghezze di delaminazione 
all’interfaccia tra dente e inlay. 
Lo studio numerico dell’andamento delle tensioni di taglio all’apice del difetto ha messo in 
evidenza a quale lunghezza si stabilizza l’avanzamento della delaminazione. Tale risultato 
mostra che la velocità di avanzamento di un eventuale difetto tenderebbe a diminuire 
bruscamente dopo un determinato numero di cicli.  
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Lo studio mostra come l’utilizzo sinergico delle moderne tecnologie di digitalizzazione e 
l’analisi agli elementi finiti permettano di ottenere informazioni utili sul comportamento del 
restauro, non agevole o possibile con altri metodi di indagine. 
Va  comunque sottolineato che il lavoro esposto rappresenta il primo livello di uno studio più 
ampio e soggetto a ulteriori sviluppi, quali la creazione di un fronte di delaminazione non 
piano, la scelta di un materiale non isotropo per l’intarsio in composito e l’esecuzione di una 
campagna di prove sperimentali di fatica. 
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SOMMARIO 
Viene presentata una metodologia applicativa per la misurazione indiretta della pressione 
arteriosa nell’uomo. Il criterio adottato si basa sulla personalizzazione dei parametri che 
caratterizzano la correlazione fra la tecnica auscultatoria e quella oscillometrica, derivandoli 
da un innovativo processo di taratura/validazione da applicarsi sul singolo soggetto. Il 
sistema, realizzato in versione prototipale, ha presentato ottime caratteristiche di “riferibilità” 
e stabilità. Gli scostamenti della misurazione oscillometrica da quella auscultatoria, se non 
mutano le caratteristiche fisiopatologiche del soggetto, per entrambe le pressioni, sistolica e 
diastolica, sono sempre inferiori a 5 mmHg. 
 
1. INTRODUZIONE 
 
Le sperimentazioni relative alla misurazione della pressione arteriosa con tecniche non 
invasive interessano tre diversi secoli di ricerca e sviluppo [1]. I metodi indiretti attuali si 
basano, sostanzialmente, sulle sperimentazioni di Riva Rocci-Korotkoff e di Marey i quali 
hanno tracciato la strada verso le attuali metodologie, quella auscultatoria e quella 
oscillometrica, che hanno relegato su un piano secondario la obsoleta tecnica palpatoria 
manuale.  
La metodologia auscultatoria ha, di fatto, acquisito il rango di standard di riferimento ed è 
raccomandata anche dai protocolli BHS [2] e ESH [3] che, per ragioni etiche, l’hanno 
preferita al metodo invasivo diretto.  
Il metodo oscillometrico si basa, principalmente, su algoritmi di interpretazione 
dell’oscillogramma, proprietari, che non sono mai stati formalizzati, né risulta che siano mai 
state presentate proposte tendenti alla sua standardizzazione. Di conseguenza non esistono 
delle linee guida normalizzate, applicabili a fini progettuali, per la realizzazione di dispositivi 
automatici che si basano su quest’ultimo metodo. Le soluzioni analitiche sono di natura 
euristica e non rese palesi, per cui nessuna garanzia viene fornita all’utilizzatore, al di fuori di 
una possibile “raccomandazione” dello strumento da parte di una organizzazione del settore: 
La raccomandazione può essere richiesta sulla base di una documentazione, elaborata da un 
soggetto terzo (clinica, ospedale, ecc) comprovante, su base statistica, l’osservanza dei 
protocolli specifici.  
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In alternativa, ai fini della commercializzazione del prodotto è ritenuta valida una 
dichiarazione del costruttore di conformità alla normativa europea8 che, attualmente, coincide 
con quella nord americana9.  
Le normative fanno riferimento a confronti di carattere statistico verso il metodo 
auscultatorio, prescindendo da una qualsivoglia analisi tendente alla caratterizzazione 
dell’apparecchio, ad esempio, tramite la definizione dei suoi parametri metrologici quali la 
ripetibilità e l’accuratezza. Per prassi si postula la correlazione generalizzata fra i due distinti 
approcci. Nella pratica, durante la misurazione, si tende ad ignorare le non conformità 
protocollari, sia sotto il profilo della velocità di deflazione, sia per quanto concerne il rapporto 
dimensionale braccio/bracciale, sia nel dosaggio della forza di applicazione della cuffia 
attorno al braccio, sia nella forma e rigidezza del bracciale; viene, inoltre, tralasciato il 
gradiente di pressione tra l’arteria ed il bracciale all’atto della misurazione, il quale incide 
sistematicamente in eccesso sulla misura. E’ anche dimostrato che altri fenomeni collaterali 
quali la sovrappressione da camice bianco e l’interpretazione clinica da dare alla singola 
determinazione, potrebbero mettere in seconda linea gli aspetti di natura metrologica, in 
contrapposizione con quelli clinici. Ciononostante, a parere di chi scrive, l’area può costituire 
un interessante campo di ricerca e sviluppo verso la concezione di nuovi sistemi di misura e 
per la definizione di metodologie più raffinate ed idonee alla riduzione dell’incertezza di 
misura. Non è infatti un semplice caso che l’American Heart Association Council, [4, 5] non 
molti anni or sono, ha sottolineato l’irrinunciabilità al tradizionale sfigmomanometro a 
mercurio in attesa della disponibilità di sistemi di misura più affidabili di quelli 
commercializzati. 
Lo scopo della presente nota è quello di presentare una originale idea applicativa, 
congiuntamente al prototipo progettato per la sua concretizzazione e alle particolari soluzioni 
metrologiche adottate. L’idea, si basa sul principio di personalizzazione dei parametri che 
caratterizzano la correlazione fra la tecnica auscultatoria e quella oscillometrica, mediante 
l’adozione di un processo di autotaratura/validazione da applicarsi sul singolo utilizzatore. 
Tramite il primo prototipo contenente numerose innovazioni rispetto agli analoghi sistemi 
commerciali si è potuto verificare sperimentalmente l’idoneità delle soluzioni adottate e la 
correttezza della proposta. 
                                                 
8  CEN  1060‐4  “Procedure  of  test  to  determine  the  overall  system  accuracy  of  automated    non‐invasive 
sfigmomanometer”. 
9 ANSI AAMI SP10. 
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2. MISURAZIONE DELLA PRESSIONE ARTERIOSA 
La pressione nei vasi arteriosi è generata da un’onda di carattere impulsivo, che si origina 
durante la sistole. Come tale andrebbe correttamente definita attraverso il suo spettro di 
frequenza, in modulo e fase, oppure tramite una registrazione della sua evoluzione nel 
dominio del tempo. La pratica ha favorito l’utilizzazione di metodi che tendono alla 
individuazione immediata dei valori massimo e minimo dell’onda (metodo auscultatorio) 
ovvero tramite la determinazione del valore medio (metodo oscillometrico), trascurando, di 
fatto, la forma10.  L’onda pressoria, (o sfigmica), p(t), risulta legata all’onda di flusso, f(t), 
mediante la nota relazione di convoluzione: 
                          p(t) = f(t) * z(t)                                                    (1) 
essendo z(t) l’impedenza locale del dotto. 
La forma dell’onda sfigmica risulta, quindi, tramite la (1), legata alla forma dell’onda di 
flusso ed all’impedenza. 
E noto che la relazione può perdere validità in prossimità delle diramazioni e delle 
terminazioni arteriolari che costituiscono le principali sorgenti di riflessione dell’onda di 
pressione. L’onda diretta e quella riflessa possono, infatti, interferire determinando variazioni 
di fase e di ampiezza, come sembra accadere lungo l’arteria femorale. In altri siti il fenomeno 
può risultare occultato per cause differenti quali, ad esempio, la presenza di perdite di natura 
viscosa. Il fenomeno, apparentemente semplice, viene complicato dalla cedevolezza della 
parete dei vasi che non rimane costante sia a seguito di possibili derive temporali di carattere 
irreversibile sia di derive spaziali reversibili o a seguito di interventi di natura intrinseca od 
estrinseca11 . 
Gli strumenti per la misura della pressione arteriosa, commercialmente distribuiti, fanno 
riferimento per più dell’80% al metodo oscillometrico e per oltre il 10%, a quello 
auscultatorio. Entrambi i metodi prevedono quale elemento fondamentale l’impiego di un 
bracciale che contiene al suo interno una camera d’aria, inizialmente insufflata12 al di sopra 
della pressione sistolica del paziente. Segue una fase di deflazione durante la quale la 
pressione viene ricondotta, con un basso gradiente temporale, al valore iniziale. Qualunque sia 
la tecnica impiegata, è necessario l’inserimento di un rivelatore delle specificità del 
                                                 
10 Esistono in commercio apparecchi che consentono la visualizzazione dell’onda sfigmica per singolo battito. 
11 Si pensi all’autoregolazione o all’intervento farmacologico.  
12 Alcuni strumenti effettuano la misurazione durante l’inflazione. 
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fenomeno, attraverso le quali pervenire alla definizione dei parametri caratterizzanti l’onda di 
pressione. Numerose sono le soluzioni suggerite, nel tempo, dai ricercatori. Quelle più 
affermate utilizzano un microfono nei sistemi auscultatori ovvero fanno riferimento a tecniche 
di natura pletismografica, con sensori di pressione (sfigmopletismografia), di assorbimento 
della luce (fotopletismografia) o di spostamento (ecodoppler). La fotopletismografia ha, 
soprattutto, trovato applicazione in sistemi di misura digitali in continuo, servoazionati, 
miranti alla visualizzazione della forma d’onda quali il Finometer ed altri analoghi. Nella 
sfigmopletismografia oscillometrica vengono analizzate ed elaborate le oscillazioni di 
pressione indotte all’interno del bracciale dalle variazioni di volume generate dal passaggio 
dell’onda sfigmica. Analisi teoriche e esperienze consolidate fanno ritenere che la massima 
ampiezza delle pulsazioni si verifica per valori della pressione prossimi alla MAP, (Mean 
Arterial Pressure), [6]. Le pressioni sistolica e diastolica vengono derivate tramite algoritmi 
empirici, utilizzando l’oscillogramma. Tuttavia bisogna considerare che per misura, nel senso 
più generale del termine, si intende una informazione relativa ad aspetti, eventi, oggetti della 
realtà fisica, che viene espressa mediante un intervallo numerico ed un’unità di misura atta a 
caratterizzare il misurando. L’intervallo, come prescrivono le norme [7], può anche essere 
rappresentato attraverso un valore medio ed un indice di “qualità della misurazione”. 
La misura può essere considerata come il risultato di un processo complesso, che si può 
denominare processo di misura e che può pensarsi articolato in diverse fasi: la fase di taratura, 
quella di misurazione e quella di assegnazione del “valore del misurando”, [8]. Nella fase di 
taratura si individuano le relazioni fra la variabile da misurare e la variabile lettura e si 
definisce la scala dello strumento, utilizzando un opportuno campione di riferimento. Durante 
la misurazione si identificano i valori che potrebbero essere attribuiti al misurando. 
L’assegnazione risulta necessaria ai fini della valutazione del valore medio e della fascia di 
incertezza. Cioè di tutti quei valori che, con pari dignità, possono essere assunti, con 
un’assegnata probabilità, a rappresentare il misurando. Inquadrata sotto questo profilo, la 
pressione arteriosa costituisce una delle grandezze più difficili da misurare con precisione, sia 
che si adottino metodologie dirette sia non invasive. Per tale ragione, spesso, ci si accontenta 
di incertezze elevate ed approssimazioni metodologiche che sono inaccettabili in altri ambiti e 
per altre grandezze fisiche. Il metodo oscillometrico, in particolare, non risulta, a tutt’oggi, 
completamente definito e codificato. Soprattutto in considerazione del fatto che i modelli 
analitici di rappresentazione delle complessità del fenomeno sono ancora del tutto limitati ed 
insufficienti [9, 10] e non includono tutti i fattori conosciuti che possono influenzare la 
riproducibilità dell’oscillogramma, fra i quali si ricordano la frequenza del polso, la 
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riproducibilità dei battiti, l’elasticità dei vasi, la cedevolezza e le dimensioni del bracciale, se 
si vogliono trascurare la presenza di artefatti o addirittura di patologie specifiche.  
 
3. MULTIPRESS  
 
L’apparecchio, il cui schema di principio è mostrato nella figura 5, si discosta da analoghi 
presenti in commercio, non solo per gli elementi che lo costituiscono e per il particolare 
design costruttivo ma anche per le funzionalità presenti, per l’originalità del metodo e 
soprattutto per le capacità prestazionali. Il circuito pneumatico è suddiviso in due parti, quella 
dedicata alle misurazioni con, rispettivamente, la cuffia brachiale, 1b e la cuffia digitale, 1d, 
ciascuna comunicante con la propria valvola di deflazione controllata, 3, e quella comune 
costituita dal microcompressore, 2, dalla elettrovalvola di scarico rapido, 4, dalla valvola di 
commutazione a tre vie, 5, e dal trasduttore di pressione, 6. 
 
Fig.5. Lay-out dei circuiti pneumatico ed elettronico. 
 
Per l’estrazione degli oscillogrammi sono stati progettati due distinti filtri amplificati, 7, con 
guadagni differenti, adattati alle diverse intensità del segnale elaborato. Alla gestione 
dell’intero dispositivo provvede un microcontrollore, 8, mediante il firmware di sistema. 
L’interfaccia utente è costituita dal display grafico a colori, 9, e da due pulsanti, 10, attraverso 
i quali si esplicano tutte le attività interattive.  
Uno sforzo consistente è stato dedicato alla semplificazione d’uso dello strumento, per 
facilitarne, attraverso la visualizzazione di messaggi, l’impiego.  
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All’accensione le labels che individuano le diverse funzioni vengono fatte scorrere per, 
eventualmente, consentire la selezione delle corrispondenti funzioni, altrimenti il sistema si 
posiziona sulla voce MISURA e mostra i nomi degli utenti operativi, precedentemente 
memorizzati in sede di validazione, unitamente ai valori dei parametri di taratura. L’operatore, 
tramite il pulsante specifico, seleziona il proprio nome utente, quindi, viene invitato a 
verificare la corretta connessione del bracciale commutando la valvola, 5, e a modificare, se 
necessario, il valore preimpostato relativo alla massima pressione di insufflazione.  
Il processo di misura si avvia automaticamente e termina presentando sul display i valori delle 
pressioni sistolica, PSYS, diastolica, PDIA, media, MAP e della frequenza, f. Opzionalmente 
può essere mostrato l’oscillogramma in versione di codice a barre. Successivamente viene 
visualizzato un “giudizio di congruenza” fra le tre pressioni, formulato secondo una scala di 
qualità da ottima a scarsa (in quest’ultima circostanza è consigliato di ripetere la misurazione) 
ed infine viene richiesta la memorizzazione o il rigetto dei dati. Se il processo non consegue le 
corrette finalità viene visualizzato un messaggio di fallimento della misurazione con il 
relativo codice di errore13. In caso di mancata individuazione della pressione sistolica il 
processo si riavvia automaticamente incrementando la pressione massima di insufflazione di 
20 mmHg, nelle altre situazioni il programma si posiziona per effettuare una successiva 
misurazione con i parametri precedentemente selezionati. 
Di sicuro interesse, sebbene sia consigliato rivolgersi a personale qualificato per la loro 
gestione, sono le funzionalità non di routine. Fra queste si ricordano l’operazione di verifica 
della calibrazione del sensore, la taratura/validazione dell’apparecchio relativamente al 
singolo utente, l’inserimento dei nomi utente, la cancellazione della memoria e diverse altre 
opzioni di minore interesse che riguardano il set-up dell’apparecchio.  
Per la calibrazione guidata è necessario impostare all’interno del bracciale i valori di 
pressione, indicati sul display, bassa (50 mmHg) ed alta (150 mmHg). Il processo si svolge 
automaticamente su tre cicli, alla fine dei quali vengono visualizzati e sostituiti in memoria il 
nuovo guadagno ed il nuovo valore dell’off-set. La validazione metrologica consiste nella 
misurazione contestuale delle pressioni sistolica e diastolica dell’utente con metodologia 
auscultatoria, condotta da personale qualificato, e oscillometrica, eseguita dallo strumento. 
Tramite la compressione di uno dei due pulsanti presenti si possono comunicare, in tempo 
reale, i valori pressori in corrispondenza dei toni K1 e K5.  
Il software, anche analizzando l’oscillogramma, procede al calcolo ed alla memorizzazione 
dei parametri da impiegare nella fase di misurazione. L’operazione può essere ripetuta più 
                                                 
13Sono state codificate 10 diverse cause di errore.   
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volte ed il risultato è ottenuto come media. Prima della memorizzazione è consentita 
all’operatore la correzione manuale dei dati da conservare. 
        
Fig.6. Progetto (sinistra) e prototipo realizzato (destra) del Multipress. 
 
Nella figura 6 si presentano sia il disegno progettuale del contenitore sia la fotografia del 
primo prototipo realizzato. 
 
5. VERIFICA DELLE PRESTAZIONI 
 
In considerazione delle particolarità del metodo di validazione/taratura adottato e per la 
particolarità di essere espressamente dedicato all’impiego di un numero ristretto di utilizzatori 
per singolo apparecchio, si ritiene improponibile procedere ad una valutazione conforme 
all’attuale normativa europea14 come avviene per gli apparecchi tradizionali [11÷16].  
La prima caratteristica che si è ritenuto importante valutare è costituita dallo scostamento 
rispetto allo standard, cioè fra le misurazioni singole ottenute con l’apparecchio e la 
contestuale misurazione auscultatoria. I risultati sono riportati negli abachi della figura 7, per 
la pressione sistolica e della figura 8, per la pressione diastolica. Sono state eseguite 175 
misurazioni condotte sullo stesso individuo15, in un arco di 18 giorni, in diverse ore della 
giornata lavorativa, a parità di condizioni ambientali e logistiche e dallo stesso operatore. Il 
100% degli scostamenti è contenuto entro 10 mmHg ed il 94% entro 5 mmHg per la pressione 
                                                 
14  CEN  1060‐4  “Procedure  of  test  to  determine  the  overall  system  accuracy  of  automated  non‐invasive 
sfigmomanometer”. 
15 Adulto maschio 63 anni. 
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diastolica. Con riferimento alla pressione sistolica si sono registrati rispettivamente l’88% 
degli scostamenti entro 5 mmHg, il 97% entro 10 mmHg ed il 99% entro 15 mmHg. 
  
Fig. 7. Scostamenti fra le indicazioni del riferimento, Pausc e dell’apparecchio, Posci  
 
 
Fig. 8. Scostamenti fra le indicazioni dell’apparecchio ed il riferimento 
 
I dati raccolti hanno permesso di evidenziare una seconda proprietà che dipende dalla stabilità 
del sistema (ma anche dell’utilizzatore), rappresentata dalla differenza fra le medie giornaliere 
delle misurazioni di riferimento MPausc e dello strumento, MPosci, figura 9, e dal relativo 
scarto tipo, figura 10. Entrambe le grandezze sono contenute entro 5 mmHg. 
Ulteriori sperimentazioni condotte su un secondo operatore16 su 140 misurazioni in un arco di 
18 giorni hanno fornito scostamenti per la pressione sistolica 91% entro 5 mmHg, 92% entro 
10 mmHg e 93 % entro 15 mmHg, per la pressione diastolica 85% entro 5 mmHg, 97% entro 
10 mmHg e 100 % entro 15 mmHg. 
                                                 
16 Adulto maschio 36 anni. 
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Fig.9. Scostamenti fra le indicazioni medie giornaliere del riferimento e dell’apparecchio  
 
La differenza fra le media auscultatoria e quella oscillometrica è sempre stata inferiore a 5 
mmHg con uno scarto tipo massimo inferiore a 4 mmHg 
 
Fig.10. Scostamenti fra le indicazioni dell’apparecchio ed il riferimento 
 
6. CONCLUSIONI 
 
Dopo una disquisizione concernente alcuni aspetti di carattere metrologico che si è ritenuto 
puntualizzare ai fini dell’applicazione dei metodi di misurazione indiretta della pressione 
arteriosa si è focalizzata l’attenzione sul progetto e sulle prestazioni di un dispositivo 
innovativo di misura. L’apparecchio, realizzato in una prima versione prototipale, consente di 
effettuare misurazioni, sia attraverso il metodo auscultatorio, sia tramite il metodo 
oscillometrico con la possibilità, in quest’ultima circostanza, di utilizzare il bracciale digitale 
o quello brachiale, riferendo, in entrambi i casi, il risultato al sito brachiale. Questa capacità 
viene acquisita dal sistema mediante un processo di taratura/validazione eseguito ad 
personam per entrambi i siti. 
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In virtù di questa metodologia di derivazione dei parametri il processo di misura può essere 
sensibilmente affinato. La riferibilità al metodo auscultatorio viene acquisita per confronto 
diretto. I risultati che si riferiscono a oltre 300 misurazioni condotte su due diversi individui, 
in un arco di 18 giorni, in diverse ore della giornata lavorativa, a parità di condizioni 
ambientali e logistiche e dallo stesso operatore hanno mostrato che l’ 85% degli scostamenti è 
contenuto entro 5 mmHg e il 90% entro 10 mmHg per tutte le pressioni.  
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SOMMARIO  
 
Obiettivo del presente studio è valutare le performance di differenti distrattori ortodontici per 
distrazione osteogenetica mandibolare sinfisaria. Le performance analizzate sono 
rappresentate dalla stabilità garantita dal device distrattore sotto i carichi di masticazione e 
dalla affidabilità con cui l’espansione fornita al device viene trasferita all’osso mandibolare. 
Si è generato il modello agli elementi finiti di una mandibola umana osteotomizzata su cui 
sono stati applicati tre diversi distrattori: il tooth-borne, il bone-borne e l’hybrid device. Le 
condizioni di carico e di vincolo applicate simulano l’articolazione temporomandibolare, 
l’occlusione unilaterale, l’azione dei sei principali muscoli coinvolti in fase di masticazione e 
l’espansione applicata al device. Si è ipotizzato di adottare un protocollo che vede un periodo 
di latenza di dieci giorni e un periodo di distrazione di 6 giorni con una frequenza di una 
distrazione al giorno. Sono stati introdotti due coefficienti detti ‘coefficiente di affidabilità di 
spostamento, CDR’ e ‘coefficiente di stabilità, CS’ che servono a esprimere quantitativamente 
le performance garantite dai diversi device indagati. Un algoritmo sviluppato ad hoc simula 
il progressivo processo di distrazione e la conseguente variazione nel tempo del pattern di 
trasferimento del carico. I risultati mostrano che il device più stabile è quello di tipo hybrid 
come pure la massima affidabilità con cui la distrazione viene trasferita è garantita dal tooth-
borne device. Man mano che l’espansione procede, la performance di affidabilità diminuisce 
mentre quella di stabilità aumenta.  
 
1. INTRODUZIONE  
La distrazione osteogenetica (DOG) è una procedura clinica volta a creare nuovo tessuto 
osseo a mezzo di una graduale separazione di due fronti ossei. Gli stress di trazione che 
agiscono sull’osso inducono la crescita e la proliferazione del tessuto nella direzione delle 
forze applicate [14-15, 8]. La prima applicazione di questa tecnica nell’ambito della chirurgia 
del cranio-facciale risale a Snyder et al. [26] che hanno applicato la DOG alla mandibola di 
un cane. Dagli anni ’90, dopo numerosi studi condotti con successo sia su animali che su 
uomini, la DOG è diventata una comune procedura clinica per correggere problemi di archi 
mandibolari stretti e di sovraffollamento dentale [9, 11-12, 27, 23].  
Numerosi studi hanno utilizzato il metodo degli elementi finiti per indagare sulla 
biomeccanica e sulla meccanobiologia della distrazione osteogenetica. Basciftci et al. [1], 
utilizzando un modello agli elementi finiti di una mandibola sottoposta a DOG hanno trovato 
che alti livelli di stress sono localizzati nelle regioni dei rami mandibolari. Boccaccio et al. [3] 
hanno studiato il campo di stress che si instaura in una mandibola osteotomizzata e distratta 
con un tooth-borne device. Hanno trovato che i picchi di stress sono localizzati in regioni 
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vicine ai punti di fissaggio del device alla mandibola e che tali picchi sono comunque più 
bassi della tensione di snervamento dell’osso.  Gli stessi autori, utilizzando un algoritmo di 
meccano-regolazione ed un modello agli elementi finiti di una mandibola umana, hanno 
predetto i pattern dei tessuti che si differenziano in seno al gap di frattura sia durante il 
periodo di latenza [5], sia durante il periodo di distrazione [4]. Lo stesso modello inoltre è 
stato utilizzato per determinare come i pattern di differenziazione dei tessuti cambiano per 
pazienti aventi differenti età [6].  
Un’ampia gamma di dispositivi ortodontici distrattori sono correntemente disponibili sul 
mercato. L’ampio numero di distrattori può però essere ridotto a tre tipi principali: il tooth-
borne, il bone-borne e l’hybrid device. La principale differenza tra questi dispositivi è 
rappresentata dalla ubicazione dei punti di inserzione del device alla mandibola. Il tooth-borne 
device è attaccato in corrispondenza dei denti, il bone-borne device è attaccato sull’osso 
basale, infine, l’hybrid device è attaccato sia sui denti che sull’osso basale. Tra le performance 
che un device dovrebbe esibire, due potrebbe avere una cruciale rilevanza. La prima è 
rappresentata dalla stabilità che un distrattore dovrebbe garantire nel gap di frattura. Se non è 
garantita un minimo di rigidità, si possono creare delle micro-fratture all’interno della regione 
osteotomizzata e ciò porterebbe alla interposizione di tessuto cartilagineo [16]. Inoltre, una 
inadeguata stabilizzazione comporta una vascolarizzazione troppo povera e quindi un più 
lento processo di guarigione [17]. Tuttavia, un’eccessiva stabilizzazione è anche da evitare. 
La flessibilità garantita dai componenti dei distrattori consente micro-movimenti del callo 
osseo stimolando quindi l’attività osteogenetica e la ricrescita ossea [2].  La seconda 
performance è rappresentata dalla affidabilità con cui il dispositivo trasferisce l’espansione 
all’osso mandibolare. Il fatto che l’ortodontista applichi una data apertura al distrattore non 
implica necessariamente che lo stesso spostamento sia trasferito all’osso mandibolare.  
Idealmente, punti localizzati nella regine osteotomizzata si sposterebbero allo stesso modo 
come l’espansione nominale data al device. Per brevità, nella resto dell’articolo, la prima 
performance sarà chiamata ‘stabilità’ la seconda ‘affidabilità di spostamento’.  
Nel presente studio si utilizza il modello agli elementi finiti di una mandibola umana 
osteotomizzata e strumentata con un tooth-borne un bone-borne e un hybrid device per 
indagare su come la stabilità e la affidabilità di spostamento variano al variare della 
espansione data al device a differenti intervalli di tempo dal giorno dell’osteotomia. Si è 
ipotizzato un periodo di latenza di dieci giorni seguito da un periodo di distrazione di sei 
giorni con una frequenza di una distrazione al giorno. Si è sviluppato un algoritmo ad hoc che 
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simula la variazione nel tempo della geometria dell’arcata mandibolare e la conseguente 
variazione del pattern di trasferimento del carico nella regione osteotomizzata.  
 
Fig. 1. Modello CAD-3D (sinistra) e mesh agli elementi finiti (destra) della mandibola strumentata con un 
tooth-borne (a-b), un bone-borne (c-d) e un hybrid (e-f) device. 
 
2. MATERIALI E METODI   
I modelli agli elementi finiti 
Il modello agli elementi finiti è stato creato a partire da dati TAC. L’elaborazione dei dati è 
stata effettuata utilizzando il software Mimics 7.2 (Leuven, Belgio) della Materialiste Inc 
[20]. Le superfici NURBS che delimitano la forma del modello virtuale sono state generate a 
mezzo del modulo MedCAD disponibile in Mimics. I modelli 3D dei tre differenti tipi di 
distrattori sono stati realizzati a mezzo di Pro/ENGINEER WildfireTM [25]. Il modello della 
mandibola e dei distrattori sono stati assemblati in ABAQUS [13] (Fig. 1) e a mezzo di questo 
codice sono state effettuate le analisi agli elementi finiti. Circa 100000 elementi tetraedrici a 4 
nodi sono stati utilizzati per meshare la complessa geometria della mandibola e dei distrattori. 
In accordo a Meyer et al. [21] si è supposto che il gap di frattura abbia spessore pari a 2 mm 
(Fig. 2). Ulteriori dettagli in merito alla discretizzazione agli elementi finiti e le 
semplificazioni adottate sono riportati in Boccaccio et al. [7].  
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Fig. 2. (a) Dettagli della regione osteotomizzata: il bone-borne device rappresentato in bianco, il callo 
osseo in rosso, i denti in blue, l’osso corticale in verde; la linea tratteggiata indica il path di controllo AB 
lungo cui sono stati diagrammati gli spostamenti.;  (b) sistema di riferimento usato nelle analisi agli 
elementi finiti.  
 
Condizioni al contorno 
Si sono simulate quattro differenti condizioni al contorno. La condizione al contorno (i) 
simula la presenza dell’articolazione temporo-mandibolare (Fig. 3a). Due punti di riferimento 
che rappresentano i condili sono posizionati nei punti dove è localizzata l’articolazione. I rami 
mandibolari sono connessi ai punti di riferimento a mezzo di vincoli di tipo coupling. Il 
comportamento del disco articolare è modellato vincolando questi punti di riferimento a tre 
punti fissi a mezzo di elementi molla allineati con il sistema di coordinate. Pertanto, i rami 
mandibolari possono ruotare intorno alla linea che connette i due punti di riferimento e 
traslare lungo le direzioni del sistema di coordinate.  
La condizione al contorno (ii) modella la fase di masticazione. Si è simulato l’azione dei sei 
principali muscoli coinvolti in fase di masticazione (Fig. 3). I carichi sono applicati nei punti 
in cui i muscoli sono inseriti sull’osso mandibolare. L’ampiezza e la direzione delle forze 
sono desunti da Faulkner et al. [10].  La condizione al contorno (iii) simula l’occlusione 
unilaterale sul secondo premolare sul ramo sinistro della mandibola (Fig. 3c). L’azione della 
masticazione è modellata vincolando con appoggi che impediscono spostamenti u3, (Fig. 2b) 
il dente sopra menzionato. Infine, la condizione al contorno (iv) riproduce il processo di 
apertura del distrattore (Fig. 3b). Le regole in base a cui le espansioni sono fornite al device 
sono spiegate nella sezione dedicata all’algoritmo implementato.  
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Fig. 3. Condizioni di carico e di vincolo utilizzate nelle analisi agli elementi finiti: (a) dettagli del vincolo di 
tipo coupling usato per simulare l’articolazione temporo-mandibolare; (b) dettagli del campo di 
spostamento cui il device è assoggettato in fase di distrazione; (c) dettagli dei vincoli utilizzati per simulare 
l’occlusione unilaterale. 
 
Proprietà dei materiali 
Sono state distinte cinque differenti regioni all’interno del modello: (i) osso spongioso; (ii) 
osso corticale; (iii) denti; (iv) distrattore; (v) callo osseo. Tutti i materiali sono stati modellati 
come omogenei isotropi e linearmente elastici. La tabella 1 elenca i valori delle proprietà 
meccaniche usate nelle analisi FEM per l’osso spongiso, l’osso corticale, il distrattore e i 
denti.  
Il modulo di Young del callo osseo in corrispondenza del giorno della prima distrazione è 
stato calcolato sulla base dei risultati riportati da Mora e Forriol [22]. Ipotizzando che la 
prima distrazione venga fornita al device dieci giorni (cioè si attende un periodo di latenza di 
dieci giorni) dopo la data di realizzazione dell’osteotomia, si può calcolare un modulo di 
Young di 0.385 MPa. Il modulo di Young del callo osseo nei successivi cinque giorni in cui 
avviene la distrazione è stato calcolato in accordo alla legge, derivante dal modello di 
meccano-regolazione sviluppato in uno studio precedente [4], che descrive la variazione di E 
nel tempo. Tale modello predice come le proprietà meccaniche variano nel tempo e quindi 
fornisce informazioni in merito al modulo di Young equivalente del callo osseo, giorno dopo 
giorno, durante il periodo di distrazione.  
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Tabella 1. Proprietà dei materiali utilizzate nelle analisi agli elementi finiti 
Materiale Modulo di Young  
(GPa) 
Coefficiente di 
Poisson 
Osso spongioso 
[24] 
1.37 0.3 
Osso corticale [24] 13.7 0.3 
Denti [24] 18.6 0.31 
Device 210 0.3 
 
Algoritmo  
Un algoritmo ad hoc (Fig. 4) è stato generato in ambiente FORTRAN per simulare il processo 
di espansione del device durante il periodo di distrazione. L’algoritmo prevede 6 iterazioni e 
ciascuna corrisponde ad una espansione del device. Quando inizia la prima distrazione (Block 
[1]), si lancia una analisi agli elementi finiti non lineare (Block [2]) dove le condizioni al 
contorno (i) e (iv) sono attivate. In questa analisi è simulato il processo di apertura del device, 
l’espansione nominale data al dispositivo nella prima iterazione è 2 mm. Tutti i nodi della 
mandibola si spostano e le loro coordinate (x,y,z) cambiano. Le nuove coordinate sono 
registrate (Block [3]) ed un nuovo modello Mdistracted  agli elementi finiti è creato (Block [4]). 
Quindi, si lancia una seconda analisi non-lineare agli elementi finiti (Block [5]) e, questa 
volta, sono attivate le condizioni al contorno (i), (ii) e (iii). Obiettivo di questa analisi è 
indagare sul campo di spostamento esibito dal modello Mdistracted quando i carichi di 
masticazione agiscono su di esso. A questo punto, il modulo di Young del gap di frattura è 
aggiornato per Mdistracted (Block [6]) in accordo alle regole descritte nel paragrafo precedente 
ed una nuova iterazione può iniziare. L’espansione data al device nelle iterazioni 2-6 è 1 mm. 
Terminate le iterazioni, l’algoritmo calcola due differenti coefficienti che servono ad 
esprimere quantitativamente le performance offerte dai distrattori in termini di stabilità e di 
affidabilità di spostamento.  
Se u1,mastication_iter=iA è lo spostamento lungo la direzione 1 nel punto A alla i-ma iterazione in 
presenza di masticazione e u1,no_mastication_iter=iA, la stessa quantità in assenza di masticazione, il 
coefficiente di stabilità CS è espresso come:   
100
u
u
C A
ition_iterno_mastica1,
A
in_itermasticatio1,
s ⋅=
=
=
                                               (1) 
 
É chiaro che se CS=100% non ci sono differenze tra il caso di masticazione presente rispetto 
al caso di masticazione assente. Ciò equivale a dire che non accadono spostamenti quando 
agiscono i carichi di masticazione. In questo caso, è possibile definire il device come ‘stabile’. 
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Fig. 4. Schema dell’algoritmo implementato 
 
Se δdevice_iter=i è l’apertura nominale data al device alla i-ma iterazione, il coefficiente di 
affidabilità di spostamento CDR è definito come:  
 
100
u
C
irdevice_ite
A
ition_iterno_mastica1,
DR ⋅=
=
=
δ                          (2) 
     
Se CDR=100%, non ci sono differenze tra l’espansione data al device alla i-ma iterazione e lo 
spostamento trasferito alla mandibola nella stessa iterazione.  
L’algoritmo mostrato in Fig. 4 è stato implementato per tutti tre i distrattori analizzati.  
 
3. RISULTATI E DISCUSSIONE  
L’andamento dello spostamento u1 è stato determinato lungo il path di controllo AB (Fig. 5). 
Si è ipotizzato che il path di controllo AB giaccia sul bordo osseo marginale a ridosso 
dell’arcata dentale (BBMR) (Fig. 2a). Tale ipotesi è stata fatta perché proprio nelle vicinanze 
di questa regione la DOG crea lo spazio addizionale dove i denti, inizialmente in contatto tra 
loro, possono essere riposizionati. Per ogni apertura del device sono diagrammate due curve: 
la prima è ottenuta in presenza di masticazione la seconda in assenza. Si nota come nelle 
vicinanze del punto A, i valori di spostamento predetti in presenza di masticazione sono 
sempre più piccoli di quelli predetti in assenza.   
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Fig. 5. Andamento dello spostamento u1 lungo il path di controllo AB per il tooth-borne (a), il bone-borne 
(b) e (c) l’hybrid device. 
 
Infine, si sono tracciati i trend dei coefficienti CDR e CS per le differenti aperture dei distrattori 
(Fig. 6-7). 
Il modello utilizzato presenta alcune limitazioni. In primo luogo, si è adottato uno schema 
semplificato dell’articolazione temporomandibolare. Tuttavia, nonostante questa limitazione, i 
valori di CDR predetti dal modello appaiono in buon accordo con quelli trovati in vivo da 
Loboa et al. [18]. Si è inoltre ipotizzato che i materiali siano omogenei e isotropi. In generale, 
l’osso mandibolare dovrebbe essere modellato come disomogeneo e anisotropo. Tuttavia, 
sulla base degli studi di Marinescu et al. [19], tale semplificazione non inficia 
significativamente l’accuratezza dei risultati ottenuti.   
I valori di spostamento u1 lungo il path AB sono stati diagrammati per ciascuno dei device 
indagati (Fig. 5). Gli spostamenti predetti nelle vicinanze del punto A in presenza di 
masticazione sono più piccoli di quelli predetti in assenza. Ciò può essere giustificato con il 
fatto che i muscoli di masticazione producono rotazioni parassitiche sull’arcata mandibolare 
che sono opposte a quelle prodotte dai distrattori. 
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Fig. 6. Andamento del coefficiente di affidabilità di spostamento per il tooth-borne (a), per il bone-borne 
(b) e per l’hybrid (c) device. 
 
Inoltre, gli spostamenti predetti per il bone-borne device sono in generale più piccoli di quelli 
predetti per gli altri due distrattori. Questo si giustifica con il fatto che in questo device, lo 
spostamento è trasferito (dal device alla mandibola) tramite punti di fissaggio localizzati 
sull’osso basale. Al contrario, per il tooth-borne o per hybrid device almeno un punto di 
fissaggio è ancorato ai denti e quindi è favorita una espansione dentale o dentoalveolare.    
I più alti valori del coefficiente di affidabilità di spostamento CDR sono predetti per il tooth-
borne device (Fig. 6). Questo si spiega se si considera che per il tooth-borne device entrambi i 
punti di fissaggio sono localizzati nelle vicinanze del path AB preso in considerazione. Il 
device più stabile appare essere l’hybrid device (Fig. 7).  
All’aumentare della apertura del device il coefficiente di affidabilità di spostamento 
diminuisce. La ragione di questo è che all’aumentare della distrazione la rigidezza delle arcate 
mandibolare si oppone all’espansione ulteriore del device e quindi lo spostamento nel punto 
A diventa più piccolo dell’apertura del device.  
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Fig. 7. Andamento del coefficiente di stabilità per il tooth-borne (a), per il bone-borne (b) e per l’hybrid 
(c) device. 
 
All’aumentare dell’espansione, il coefficiente di stabilità aumenta. Ciò accade perché 
all’aumentare della distrazione, il braccio di leva della forza risultante di masticazione diventa 
più piccolo e quindi più piccoli valori di momento flettente agiscono sul gap di frattura.  
 
Fig. 8. Schema dell’osso mandibolare visto dall’alto. Il momento delle forze di masticazione rispetto al 
punto dove è localizzato il callo di frattura si riduce man mano che la distrazione procede.  
 
La Fig. 8 mostra uno schema dell’osso mandibolare visto dall’alto. L’azione di tutti i muscoli 
coinvolti in fase di masticazione può essere ridotta ad una forza concentrata F. La componente 
FV di F perpendicolare al piano trasversale genera un momento nel punto Q (dove si trova il 
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callo) dato da M=FVb. Dopo la distrazione, il braccio di leva b diventa b’ e il nuovo momento 
assume la forma: M’=FVb’, con M’<M. In altri termini, man mano che la distrazione procede, 
gli effetti delle rotazioni parassitiche si riducono e quindi si può ottenere una più grande 
stabilità sull’arcata mandibolare.   
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SOMMARIO  
 
La cisti ossea aneurismatica rappresenta una lesione pseudo-tumorale idiopatica dello 
scheletro, a carattere litico ed espansione progressiva,  riccamente vascolarizzata a genesi 
non del tutto chiarita. Distinguiamo forme primarie e secondarie, perlopiù conseguenti ad 
emorragie locali post-traumatiche e/o a neoplasie dell’osso. Interessano le metafisi delle ossa 
lunghe, principalmente tibiali e femorali, nonché i corpi vertebrali. L’esordio tipico è tra i 10 
e i 20 anni. La forma di più frequente osservazione è caratterizzata da ampi spazi e lacune 
vascolari, a contenuto ematico,  pigmenti emosiderinici e coaguli ematici, separati da setti 
composti da tessuto fibroso, cellule giganti e spicole ossee con caratteri radiografici di 
un’area osteolitica intramidollare. La varietà “solida”, si caratterizza per l’assenza, o 
comunque per la scarsa rappresentazione, delle lacune vascolari tipiche della forma classica. 
Questa apparente “tranquillità” istologica mal si accorda con la notevole aggressività locale 
dimostrata dalla variante “solida” della cisti aneurismatica, dal punto di vista sia clinico che 
radiografico, potendo questa mimare in alcuni casi una lesione sarcomatosa. 
 
MATERIALI E METODI 
 
Gli Autori riportano un caso di cisti ossea aneurismatica, variante “classica”, diagnosticata più 
di 20 anni addietro in una bambina di 2 anni. Tale lesione, localizzata alla metafisi prossimale 
del femore di destra, è stata trattata con curettage intralesionale, preservazione del periostio ed 
impianto di due innesti ossei autoplastici, previo impiego di crioterapia adiuvante mediante 
lavaggio della cavità ossea residua con azoto liquido, al fine di ridurre il rischio di recidiva 
locale. 
 
RISULTATI 
 
La deambulazione è stata ripresa solo a distanza di 30 giorni dall’intervento, con l’ausilio di 
un apposito tutore in grado di ridurre il sovraccarico statico e dinamico sull’arto inferiore 
operato. 
 
CONCLUSIONI 
 
Come postulato dalla legge di Wolff, secondo la quale l’architettura delle ossa si modella 
sulla base delle esigenze funzionali dei singoli distretti scheletrici, a distanza di 20 anni è stato 
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possibile assistere ad un progressivo ripristino dei complessi pattern trabecolari che 
caratterizzano la metafisi femorale prossimale, con una completa restitutio ad integrum. 
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SOMMARIO  
 
Il traumatizzato cranico mostra per molto tempo l’incapacità di far funzionare in modo 
adeguato i propri segmenti corporei per il movimento, ciò provoca modificazioni del tono e 
del trofismo del muscolo, ristagno dei liquidi tra i tessuti e ridotta stimolazione dei fusi 
neuromuscolari. 
La stimolazione con un cerotto elastico adesivo (tipo Kinesiotex) applicato lungo il decorso 
dei muscoli, associato alla kinesiterapia ed al posizionamento fatti di routine, potrebbe essere 
uno strumento utile al miglioramento delle condizioni del soggetto in quanto in base alla 
tensione elastica che viene data dal cerotto sulla pelle e nel sottocutaneo viene promossa la 
circolazione dei liquidi linfatici, viene stimolata in tutta la lunghezza la fibra muscolare e 
vengono tenute in attività le terminazioni nervose. 
L’obiettivo che ci si è posti, è stato quello di verificare se grazie all’applicazione del kinesio 
taping si raggiunge la riduzione del ristagno nella parte trattata, oltre al mantenimento o al 
miglioramento delle condizioni di tono e trofismo muscolare, che sono una componente 
importante predittiva del futuro recupero motorio. 
Nel reparto di Terapia Intensiva dell’IRCCS Centro Neurolesi di Messina sono stati studiati 
10 pazienti, tra uomini e donne.  
Il protocollo prevedeva 10 applicazioni del cerotto della durata di 2 giorni sul dorso delle 
dita, della mano e del polso dell'arto superiore destro del soggetto mentre l'altro arto 
superiore fa da controllo ricevendo solo interventi di kinesiterapia di routine. Ottenendo in 
questa maniera un confronto diretto e immediato sullo stesso paziente tra arto superiore 
destro e arto superiore sinistro. Le applicazioni venivano effettuate una volta tirando la pelle 
e non il cerotto per fare un azione drenante, una volta tirando il cerotto promuovendo in 
questo modo una reazione alla tensione elastica del muscolo. 
I risultati ottenuti, attraverso la misura comparativa della circonferenza delle dita, del palmo 
e del polso, ed attraverso la misurazione del volume dell’arto. 
 
1. INTRODUZIONE  
 
Il traumatizzato cranico, per la riduzione del livello di coscienza, mostra per molto tempo 
l’incapacità di far funzionare in modo adeguato i propri segmenti corporei per il movimento, 
ciò provoca modificazioni del tono e del trofismo del muscolo, ristagno dei liquidi tra i tessuti 
e ridotta stimolazione dei fusi neuromuscolari. 
La stimolazione con un cerotto elastico adesivo (kinesiotex) è una tecnica di bendaggio 
correttiva meccanica e/o sensoriale sviluppata più di 35 anni fa in Giappone dal chiropratico 
Kenzo Kase. Questo cerotto è costituito da una striscia sottile di cotone colorato su cui è posta 
da un lato in maniera discontinua un adesivo acrilico (foto 1), il tutto ipoallergico e senza uso 
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di latex. La tensione praticata sul cerotto, caratterizzato di una elasticità (circa 140%)  procura 
una condizione di rilassamento o di stimolazione dei muscoli. 
 (foto 1) 
È stato applicato lungo il decorso dei muscoli, associato alla kinesiterapia ed al 
posizionamento fatti di routine al soggetto in trattamento fisioterapico-riabilitativo (foto 2) , 
con l’intento di farne uno strumento utile al miglioramento delle condizioni del paziente in 
quanto in base alla tensione elastica che viene data dal cerotto sulla pelle e nel sottocutaneo 
viene promossa la circolazione dei liquidi linfatici, viene stimolata in tutta la lunghezza la 
fibra muscolare e vengono tenute in attività le terminazioni nervose. 
 (foto 2) 
Il cerotto facilita il drenaggio linfatico tramite il sollevamento della pelle. La superficie 
corporea coperta dal kinesiotex forma delle convoluzioni sulla pelle (schema 1), cosi 
aumentando lo spazio interstiziale. Il risultato è una riduzione della pressione e dell'irritazione 
sui recettori della pelle. Successivamente e lentamente la riduzione di pressione permette al 
sistema linfatico di drenare liberamente.  
 (schema 1) 
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2. MATERIALI E METODI  
 
Nel reparto di Terapia Intensiva dell’IRCCS Centro Neurolesi di Messina sono stati studiati 
10 pazienti, 7 uomini e 3 donne, con problematiche motorie ad ambedue gli arti superiori.  
Il protocollo prevedeva 10 applicazioni del cerotto della durata di 2 giorni sul dorso delle dita, 
della mano e del polso dell'arto superiore sinistro del soggetto mentre l'altro arto superiore fa 
da controllo ricevendo solo interventi di kinesiterapia di routine. Ottenendo in questa maniera 
un confronto diretto e immediato sullo stesso paziente tra arto superiore destro e arto 
superiore sinistro.  
 (foto 3)  
Le applicazioni sono state effettuate una volta tirando la pelle e non il cerotto per fare un 
azione drenante (foto 3), una volta tirando il cerotto promuovendo in questo modo una 
reazione alla tensione elastica del muscolo (foto 4).  
 (foto 4) 
Stirare la pelle e i muscoli prima dell’applicazione del cerotto (kinesiotaping) è essenziale per 
ottenere l’effetto convoluzione che avviene quando sulla pelle è applicato in posizione 
normale. Appena il corpo si muove, il cerotto funzionerà come una pompa, stimolando 
continuamente la circolazione linfatica. L’applicazione precisa del tape è essenziale per 
assistere il fluido linfatico in una particolare direzione. Le applicazioni del tape per il 
drenaggio linfatico spesso devono includere ulteriori applicazioni per facilitare il drenaggio in 
altre aree. 
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La dimensione della mano varia a seconda  dei momenti  della giornata  e dall’ultima  postura  
della mano e le misurazioni prese la mattina presto minimizzeranno gli effetti delle variazioni 
posturali. 
Le misurazioni sono state rilevate diverse volte al giorno, in modo da identificare la tendenza. 
La tecnica ha compreso: 
a) la misurazione della circonferenza utilizzando un metro.  
  (foto 5- 6) 
Tale metro è stato posto attorno alle singole dita a livello delle articolazioni interfalangee 
(foto 5), utilizzando una penna a sfera, per marcare dei punti sulla pelle, onde assicurare la 
stessa sede di misurazione tutti i giorni. Il palmo veniva misurato nello stesso modo (foto 6); 
b) La misurazione del volume con la quantità d’acqua spostata la mano intera viene posta 
in un contenitore pieno d’acqua fino all’orlo e un sostegno all’interno del contenitore assicura 
la posizione identica della mano per ciascuna misurazione (foto 7). L’entità d’acqua che 
fuoriesce viene misurata accuratamente.  
 (foto 7) 
Il recipiente per misurare il volume (o idrometro) è un apparecchio preciso, se utilizzato dallo 
stesso esaminatore per risultati ottimali è necessario che il paziente venga sempre valutato 
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dallo stesso Fisioterapista e che vengano misurate tutte e due le mani ogni volta. La 
dimensione della mano si modifica continuamente e quindi le misurazioni della dimensione 
della mano malata da sola non ha significato. Van Velze et al. (1991) hanno riscontrato che 
era necessario soltanto un test misurazione accurata. Essi hanno anche determinato la 
differenza di dimensione tra la mano dominante e quella non dominante; in media la mano 
non dominante circa il 3,4% più piccola di quella dominante.  
 
3. RISULTATI E DISCUSSIONE  
 
L’obiettivo che ci si era posti, è stato quello di verificare se grazie all’applicazione del 
kinesiotaping si potesse ottenere la riduzione del ristagno nella parte trattata, oltre al 
mantenimento o al miglioramento delle condizioni di tono e trofismo muscolare, che sono una 
componente importante predittiva del futuro recupero motorio. I risultati ottenuti, attraverso la 
misura comparativa della circonferenza delle dita, del palmo e del polso, hanno dato una 
riduzione dell'edema nel 70% dei pazienti trattati (tabella 1), mentre i dati volumetrici danno 
come risultato un riduzione di volume (tabella 2) nel 90% dei casi. 
 
tabella 1 
  
tabella 2 
 
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
P 17,2 18 18 18 18 17
MF 19 21,1 21 21 21 20
1 6,3 7,8 7,7 7,5 7,2 7
2 6,2 7 7,1 6,8 6,7 6,3 INTERROTTO
3 6,8 7,6 7,7 7,3 7,1 7
4 6,5 7,2 7,1 7 6,8 6,6
5 6,1 6,9 6,8 7 6,7 6,4
7 C. M.      36  ANNI       FEMMINA
Mano SX Applicazioni  Mano DX
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4. CONCLUSIONI  
 
Lo studio ha mostrato delle criticità relativamente alla popolazione analizzata, in quanto non è 
stato possibile completare il ciclo di interventi previsto perché per varie motivazioni è stato 
necessario sospendere l’intervento per motivi non dipendenti da esso ma perché i soggetti 
sono stati  trasferiti o dimessi. 
I dati raccolti anche di poche applicazioni comunque sostengono la validità di questo tipo di 
applicazione che associata all’intervento terapeutico fisioterapico e riabilitativo può ridurre il 
rischio delle complicanze di natura vascolare max 200ml vedi dettate dalla ridotta mobilità 
volontaria. 
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SOMMARIO  
 
La funzione del PMMA è attualmente quella di essere utilizzato come adiuvante nelle 
artroprotesi e nel riempimento delle perdite di sostanza ossea dopo courettage chirurgici. E 
altresì utilizzato come carrier di antibiotici nel trattamento locale delle infezioni ossee ed è 
stato inoltre proposto come carrier di farmaci antiblastici nel trattamento locale delle 
metastasi ossee.  
Lo scopo di questo studio è quello di analizzare le proprietà biologiche e la forza di 
compattazione dell’associazione PMMA-Methotrexate utilizzata nel trattamento locale delle 
metastasi ossee. 
 
MATERIALI E METODI: 
 
Sono stati creati in accordo con ASTM F-451 cilindri di PMMA contenenti Methotrexate in 
concentrazioni differenti. Cilindri di PMMA sono stati utilizzati come controllo. La porosità 
dei cilindri é stata analizzata con la SEM. Il grado di eluizione del farmaco in soluzione salina 
è stato misurato tramite la HPLC. L’attività biologica del Methotrexate è stata analizzata su 
cellule umane di tumore mammario utilizzando l’ MTT-test in tempi differenti (compresi tra 5 
minuti e 30 giorni). 
I test di compressione sono stati effettuati in conformità all’ ASTM F-451 sul composto 
semplice PMMA-Methotrexate ed il controllo è stato effettuato dopo 30 giorni di 
conservazione in soluzione salina. 
 
RISULTATI 
 
L’analisi con SEM ha mostrato la presenza di granuli di Methotrexate sulla superficie dei 
cilindri analizzati che potrebbero essere stati velocemente rilasciati dai cilindri di PMMA. Il 
rilascio è avvenuto in massima parte a circa 24 ore dall’immersione in soluzione salina. 
Abbiamo osservato che la quantità di rilascio è maggiormente sostenuta in campioni 
contenenti il farmaco con minore concentrazione. Inoltre l’attività biologica è stata tempo-
dipendente: le cellule morte sono progressivamente diminuite dal 60% alle 24 ore al 10% al 
trentesimo giorno. I test di compattazione non hanno mostrato sostanziali differenze 
statistiche tra i cilindri di PMMA contenenti Methotrexate ed i controlli prima e dopo 
l’immersione in soluzione salina. 
 
CONCLUSIONI 
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Il risultato è che la mescola PMMA-Methotrexate può essere considerato un interessante 
soluzione nel trattamento delle metastasi ossee, poiché il cemento permette una resistenza 
meccanica dopo courettage o resezione ossea, e il Methotrexate aumenta l’attività 
antitumorale locale. 
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SOMMARIO 
 
L'analisi delle sollecitazioni che agiscono sul ginocchio richiede uno studio globale della 
cinematica e dinamica di tutta l'articolazione, considerando le variabili in termini di forze, la 
geometria del sistema e le relative velocità e accelerazioni. Una analisi solo statica può 
essere utile come prima indagine, ma non è sufficiente a definire il reale stato di stress e di 
fatica “meccanica” del ginocchio stesso.  
Il presente studio si impegna a sviluppare una tecnica mediante telerilevamento per valutare 
la “salute” del ginocchio; tecnica che potrebbe quindi essere adattata a qualsiasi altra 
articolazione. Il problema dello stato dell’articolazione è aggravato nelle competizioni 
sportive agonistiche, dove il sistema lavora in condizioni limite, ed è quindi possibile 
innescare patologie durante la fase di esercizio. 
 
1. INTRODUZIONE 
 
Le analisi delle sollecitazioni relative al ginocchio coinvolgono la cinematica e la dinamica 
complessiva dell’intera articolazione, considerando le forze variabili in funzione della 
geometria del sistema e le velocità e accelerazioni relative. Un’analisi solo di tipo statico può 
essere utile come prima approssimazione ma non è sufficiente a definire lo stato di reale 
sollecitazione e di affaticamento del ginocchio stesso. Così, ad esempio, una lesione di un 
menisco difficilmente avviene per il raggiungimento di un carico elevato ma per il ripetersi di 
storie di carico che danno origini ad anomalie iniziali (infiammazioni, microlesioni), destinate 
a provocare il totale cedimento, con il loro ripetersi nel tempo. La determinazione delle 
caratteristiche di comportamento a fatica diventa indispensabile per la definizione dei limiti 
d’uso, specialmente in fasi successive ad interventi o traumi che possano influire sulla 
efficienza del sistema. 
In letteratura esistono modelli di calcolo che permettono la determinazione delle forze che si 
scambiano le parti a contatto sotto determinate condizioni di carico, con interessamento di 
punti e superfici sempre diversi per la partecipazione di menischi, legamenti, e sistema 
muscolare. Sono ovviamente da considerare anche forze d’attrito, difficilmente valutabili per 
la complessità nella determinazione del coefficiente d’attrito, variabile nel tempo in funzione 
della posizione reciproca e dello stato di lubrificazione delle zone a contatto. 
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In linea di principio, si può prevedere che l’insorgere delle suddette azioni faccia variare la 
temperatura del sistema, ovvero costituisca una delle cause di variazione della temperatura 
assieme ad altre quali, ad esempio, la variazione di flusso sanguigno e il differente impegno 
muscolare coinvolto. In ogni caso, variazioni di condizioni d’uso comportano variazioni di 
temperatura di tutto il sistema che si trasmettono fino alla superficie esterna del ginocchio. 
Affascinati dalla varietà degli infortuni cui gli sportivi sono sottoposti, il presente studio si 
propone di valutare con tecniche di remote sensing lo stato di salute dell’articolazione del 
ginocchio, poi adattabile a qualunque altra articolazione. Il problema si esaspera nello sport 
agonistico, in cui il sistema è portato a lavorare in condizioni limite ed esposto a possibilità di 
inneschi di patologie in fase d’esercizio ed in cui la possibilità di poterne caratterizzare lo 
stato di salute, la “resistenza limite” e la “vita residua” del biosistema costituisce un fattore 
essenziale per le prestazioni dell’atleta. 
 
2. MATERIALI E METODI 
 
In oltre 25 anni di attività in campo meccanico, il gruppo di lavoro di Progettazione 
Meccanica del Dipartimento di Ingegneria Industriale e Meccanica dell’Università di Catania 
ha sviluppato una metodologia innovativa che consente di calcolare i parametri di fatica per 
sistemi o componenti meccanici utilizzando il metodo termografico ed ha brevettato una 
metodologia per la valutazione del limite e della curva di fatica (metodo Risitano). Il presente 
lavoro propone lo sviluppo di una metodologia utile per la definizione del grado 
d’affaticamento di sistemi biomeccanici sotto condizioni diverse di sforzo, al fine di 
caratterizzarli e valutarne lo stato nel tempo attraverso un parametro di fatica. Si vuole, 
quindi, tentare di adattare a sistemi biomeccanici la metodologia già sperimentata per la 
caratterizzazione di sistemi meccanici. Pertanto l’esperienza maturata su materiali, 
componenti e sistemi meccanici costituirà la base per la messa a punto di una metodologia 
sperimentale capace di dare in ogni istante un’idea dello stato del biosistema e prevenire fasi 
di sforzo eccessivo (ripresa d’attività per uno sportivo) prima del completo ritorno a situazioni 
standard predefinite, per quel determinato individuo. 
Lo scopo del lavoro è di effettuare prove di caratterizzazione termica del “sistema 
biomeccanico ginocchio” di differenti individui di diversa età in condizioni di carico e 
frequenza diversa, al fine di valutare in tempo reale l’influenza dei parametri di carico sulle 
caratteristiche di resistenza ad affaticamento del biosistema. Si utilizzerà una tecnica di 
rilevamento a distanza della temperatura dell’articolazione del ginocchio per analizzare il 
comportamento in esercizio secondo un monitoraggio continuo, quindi senza influire 
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direttamente sullo stato del ginocchio stesso. 
Lo studio si propone, inoltre, di evidenziare le anomalie dei biosistemi (traumi, patologie, 
etc.) e le influenze che tali anomalie possono avere sulle caratteristiche di resistenza e 
affidabilità nel tempo. 
La metodologia proposta è innovativa e, in letteratura, non si sono riscontrate informazioni 
sull’argomento. 
Nella prima parte del programma di ricerca, lo scopo è quello di valutare l’evoluzione della 
temperatura dell’articolazione del ginocchio non affetto da patologie durante prove sotto 
sforzi di sufficiente durata, per mezzo di strumentazione operante nell’infrarosso termico. E’ 
necessario ricercare, quindi, un protocollo di prova di caratterizzazione reale delle condizioni 
fisiche del soggetto in esame che risulti efficiente, pratico, plausibile, veritiero e non 
particolarmente complicato, non esistendo indicazioni specifiche, e permetta di effettuare 
analisi di fatica sul sistema-ginocchio. La nostra intenzione è intesa a simulare le stesse prove 
a fatica cui si sottopongono i provini meccanici con il metodo Risitano, quindi sequenze di 
cicli di sollecitazioni con frequenza e carico costanti, incrementando il carico a gradini. 
Il protocollo di prova definitivo è nato grazie alle osservazioni ed esperienze che gli scriventi 
hanno effettuato sul campo durante cinque mesi. Nella prima sessione di prove sono state 
testate diverse attrezzature per applicare una sequenza di sforzi crescente sul soggetto: si è 
passati dalla tipica cyclette da palestra (Technogym XT Pro Bike 600) alla cyclette 
orizzontale (Technogym XT Pro Recline 600), dal tapis roulant (Technogym XT Pro Run 
600), alla leg curl. 
Il test definitivamente adottato si è ulteriormente semplificato: consiste nella salita e discesa 
continua di un gradino di altezza 150 mm per un tempo di 10 minuti. Corrisponde, in linea di 
principio, alla prova eseguita da qualsiasi atleta durante la visita medica sportiva per il rilascio 
del certificato per l’attività agonistica. Quindi, il protocollo di prova si è ricondotto a quello 
riconosciuto per conoscere lo stato d’affaticamento su qualunque soggetto. La ripetitività 
della prova, la facilità di ripresa, l’ampiezza della scala termica rilevata e l’indipendenza dai 
parametri biologici (peso, altezza, sesso, età e costituzione fisica) ha convinto gli autori 
dell’attendibilità del test. 
 
3. RISULTATI E DISCUSSIONE 
 
Le prove sono avvenute in diversi giorni su un totale di 15 soggetti esaminati, con 
temperatura ambiente tra 20 °C e 25 °C ed umidità relativa tra 35 e 45%. Consci della 
complessità del sistema biomeccanico della gamba, la nostra analisi si è estesa 
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dall’articolazione del ginocchio anche ad altre zone: i muscoli del quadricipite femorale, 
peroneo lungo e il tibiale anteriore. 
Nella Figura 1, le aree di misura ricoprono le zone indicate. Essendo tutti i soggetti alla stessa 
distanza, le dimensioni e la forma dei riquadri sono sostanzialmente costanti, consentendo 
uniformità di analisi. 
 
Fig. 3 – a. Aree di misura; b. Esempio della prova proposta. 
 
L’acquisizione delle immagini termiche, eseguita a una distanza di 2 m dal soggetto, avviene 
alla frequenza di un’immagine al secondo. Per facilitarne l’elaborazione con un metodo 
differenziale, il soggetto rimane immobile nella stessa posizione (in piedi sul gradino a gambe 
unite) per tre secondi al minuto. Ciò favorisce la possibilità di avere immagini confrontabili e, 
di conseguenza, un’indagine più accurata dell’andamento termico delle zone esaminate. Per 
ogni soggetto in esame sono state analizzate dieci immagini diverse a distanza di un minuto 
una dall’altra. 
Per ogni immagine e per ogni zona analizzata, sono state misurate le temperature, la 
variazione termica ΔT rispetto alla condizione di riposo ed il gradiente dT/dN al variare del 
numero di cicli N. 
Per ogni soggetto sono stati riprodotti gli andamenti nel tempo, in funzione dell’ordine 
successivo dell’immagine (da 1 a 10), delle temperature medie in otto zone di indagine 
(articolazione del ginocchio, quadricipite femorale, peroneo anteriore e tibiale anteriore dai 
lati sinistro e destro). I valori sono stati poi raggruppati in grafici delle temperature medie 
delle quattro diverse zone dell’arto inferiore e delle temperature minime, massime e medie 
dell’articolazione del ginocchio. A titolo di esempio, in Figura 2 vengono riportati i grafici 
relativi alle temperature medie delle due articolazioni del ginocchio del soggetto A1, gli 
andamenti delle altre tre zone analizzate (quadricipite femorale, peroneo lungo e tibiale 
anteriore) sono sostanzialmente analoghe per lo stesso soggetto. 
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Temperature medie delle due articolazioni del ginocchio
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Fig. 4 – Temperature medie delle articolazioni destra e sinistra del ginocchio di un generico soggetto. 
 
Nostro iniziale interesse è stato la dimostrazione della ripetitività della prova. In giorni 
distinti, quindi, sono stati osservati i comportamenti termici degli stessi soggetti.  
Sempre a titolo di esempio, si riportano solo i grafici più significativi relativi al confronto fra 
le due sessioni di prova del soggetto A2 (articolazione del ginocchio destro e muscolo 
peroneo lungo sinistro), le altre zone presentano ancora un andamento praticamente simile 
(Figura 3 e 4). Nei grafici successivi, in ordinata viene riportato il ΔT, differenza tra la 
temperatura del soggetto durante la prova al tempo t generico e quella al tempo zero, ed in 
ascissa il tempo in secondi. 
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Fig. 5 – Differenza di temperature dell’articolazione del ginocchio destro di un medesimo soggetto in due 
distinte sessioni di prove. 
 
Come si può notare, il comportamento termico per ogni zona analizzata, a distanza di tempo, 
in termini di temperatura assoluta, è qualitativamente molto simile tra la prima e la seconda 
sessione; va notato che i valori assoluti di temperatura sono influenzati da vari fattori esterni, 
come la temperatura ambiente, l’umidità, il grado di luminosità della stanza, etc. Comunque, 
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comportamenti delle temperature qualitativamente simili bastano a giustificare la ripetitività 
della prova e l’attendibilità del protocollo. 
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Fig. 6 – Differenza di temperature del muscolo peroneo lungo sinistro di un medesimo soggetto in due 
distinte sessioni di prove. 
 
Per comodità, l’analisi è stata divisa in due fasi. Nella prima fase, per rendere più evidente 
l’analisi dei risultati, sono stati scelti quattro soggetti (A1, A2, A3 e A4) non affetti da 
patologie evidenti e fra essi sono stati effettuati i confronti delle rispettive temperature 
mediante otto diversi grafici, equivalenti alle otto zone d’indagine, dei comportamenti termici 
relativi ai quattro soggetti. Il confronto è stato effettuato solamente sulle temperature medie. 
In uno stesso grafico compaiono insieme tutti e quattro gli andamenti termici per i vari 
soggetti. In Figura 5 è riportato il grafico delle temperature dell’articolazione del ginocchio 
sinistro relativo alla prima fase del confronto. 
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Fig. 7 –  Andamento dei delta di temperature dell’articolazione del ginocchio sinistro per quattro soggetti 
distinti.  
 
Tutte le zone esaminate, per tutti i soggetti, presentano una diminuzione della temperatura; 
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diminuzione elevata per quanto riguarda le zone articolari, diminuzione più blanda invece per 
le zone muscolari. Questo fenomeno può essere attribuito a vari fattori. sicuramente si può 
considerare un effetto dovuto alla sudorazione, che sull’epidermide favorisce il 
raffreddamento delle zone circostanti. Si può anche notare un piccolo effetto ventilante, 
comunque non significativo vista la bassa velocità a cui viene eseguito l’esercizio. Inoltre, la 
temperatura diminuisce sia sulla rotula che sui tre diversi muscoli, ma non in uguale misura e 
con identica pendenza. Tutti e quattro i soggetti, infatti, presentano una curva più ripida per 
l’articolazione del ginocchio rispetto alle restanti zone. 
 
Andamento dei delta di temperatura del muscolo femorale 
destro
-3
-2
-1
0
1
0 100 200 300 400 500 600 700
Tempo [s]
ΔT
 [°
C
]
A2 A4 A1 A3
 
Fig. 8 – Andamento dei delta di temperature del muscolo femorale destro per quattro soggetti distinti. 
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Fig. 9 – Andamento dei delta di temperature del muscolo tibiale anteriore sinistro  per quattro soggetti 
distinti. 
 
Possiamo supporre che l’articolazione del ginocchio subisca un raffreddamento nel corso 
della prova dovuto, oltre che alla sudorazione, supposta costante, come si riscontra nella parte 
frontale degli arti inferiori, anche ad un effetto dovuto alla lubrificazione prodotta dal liquido 
sinoviale, maggiormente presente durante un’attività stressante per l’articolazione e la 
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contemporanea assenza di flusso sanguigno, quindi calore, concentrato nelle zone muscolari. 
Lo stesso flusso sanguigno riscalda i muscoli sotto sforzo: il quadricipite femorale ed il tibiale 
anteriore presentano una pendenza della curva di temperatura meno accentuata (Figure 6 e 7). 
Quindi, l’effetto raffreddante della sudorazione si contrappone al calore prodotto dall’azione 
muscolare. Il muscolo peroneo lungo presenta addirittura un andamento delle temperature 
quasi costante lungo tutta la durata della prova nella maggior parte dei soggetti (Figura 8), 
come se l’effetto della sudorazione fosse totalmente controbilanciato dal calore prodotto dai 
suddetti muscoli. 
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Fig. 10 – Andamento dei delta di temperature del muscolo peroneo lungo sinistro  per quattro soggetti 
distinti. 
 
E’ evidente come ogni individuo abbia una sua caratteristica curva di temperatura sotto sforzo 
nelle diverse parti del proprio corpo; intrinseca nella sua stessa natura biologica funzione della 
propria bio-soggettività. Rimane però, come caratteristica comune a tutti, il fatto che 
l’articolazione diminuisca la propria temperatura in modo più evidente dei singoli muscoli. 
Nella seconda fase dell’analisi sono stati effettuati confronti differenziali tra le zone sinistra e 
destra di ogni soggetto per valutare la simmetria della risposta sia nei soggetti normotipi che 
in quelli affetti da patologia. Sono stati tracciati quattro differenti grafici, in cui è riportata in 
ordinata la differenza tra le temperature dell’arto inferiore destro e di quello sinistro, per ogni 
zona, in funzione del tempo.  
Dal confronto effettuato, si può notare come la maggior parte dei soggetti abbia un 
comportamento simmetrico sia nelle zone articolari quanto nei muscoli, anche se in alcuni 
casi vi è una piccola variazione di temperatura, che non supera i 0.4 °C, tra inizio e fine. 
Questo risultato è coerente, visto che parliamo di normotipi, non affetti da patologia. 
È stato analizzato anche il comportamento di soggetti affetti da patologia. Come oggetto di 
indagine sono stati considerati tre pazienti con patologie curate e risolte, due con una rottura 
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del legamento crociato anteriore e uno con lesione del lobo esterno del menisco. I tre soggetti 
sono stati confrontati con un normotipo per confrontarne gli andamenti termici. 
Sono stati realizzati ancora otto diversi grafici dei comportamenti termici dei quattro soggetti, 
equivalenti alle otto zone d’indagine. Il confronto è ancora effettuato sulle temperature medie 
di ogni zona esaminata.  
I tre soggetti patologici (B1, B2, B3) mostrano andamenti delle temperature medie 
qualitativamente coerenti con l’andamento del normotipo (A2) pur presentando temperature 
quantitativamente diverse e differenti tra gli emisferi destro e sinistro. Sono stati realizzati 
ancora quattro diversi grafici come nel caso di soggetti di normotipi, in cui sono riportati le 
differenze delle temperatura tra arto inferiore sinistro e quello destro, per ogni zona, in 
funzione del tempo di ciascun soggetto affetto da patologie in confronto al normotipo A2. È 
evidente, rispetto al normotipo, la differente evoluzione di temperatura tra gamba destra e 
gamba sinistra dei soggetti patologici, che denunciano un comportamento sensibilmente  non 
simmetrico tra i due arti. 
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Fig. 11 – Differenza di temperature tra l’articolazione del ginocchio sinistro e destro per quattro soggetti; 
un normotipo (A2) e tre patologici (B1, B2, B3). 
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Fig. 12 – Differenza di temperature tra il muscolo femorale sinistro e destro per quattro soggetti; un 
normotipo (A2) e tre patologici (B1, B2, B3). 
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Come si può vedere dai vari grafici (Figure 9, 10, 11 e 12) la temperatura della gamba con 
presenza di patologie, nelle varie zone dell’arto inferiore, è inferiore a quella della gamba 
sana. Tra le varie zone esaminate, l’unico comportamento anomalo si riscontra nel muscolo 
tibiale anteriore (Figura 12), dove le temperature dei soggetti hanno andamenti non coerenti 
fra loro. 
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Fig. 13 – Differenza di temperature tra il muscolo peroneo lungo sinistro e destro per quattro soggetti; un 
normotipo (A2) e tre patologici (B1, B2, B3). 
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Fig. 14 – Differenza di temperature tra il muscolo tibiale anteriore sinistro e destro per quattro soggetti; 
un normotipo (A2) e tre patologici (B1, B2, B3). 
 
4. CONCLUSIONI 
 
Con il presente lavoro ci siamo proposti di sviluppare una metodologia per la definizione del 
grado d’affaticamento di sistemi biomeccanici sotto condizioni diverse di sforzo al fine di 
caratterizzarli e valutarne lo stato di efficienza nel tempo attraverso un parametro di fatica. 
E’ stato necessario sviluppare un sistema d’analisi non invasivo dell’articolazione del 
ginocchio secondo un monitoraggio continuo, basato sul metodo termografico, già 
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validamente applicato a sistemi meccanici, per valutarne il comportamento in esercizio senza 
influire direttamente sullo stato reale del ginocchio stesso. 
La metodologia adottata ha portato, come prima fase, alla definizione di un protocollo di 
prova efficiente, semplice, pratico ed omogeneo. Solo dopo la sperimentazione di numerose 
condizioni di carico e di monitoraggio si è pervenuti a una ripetitività della prova, compiuta 
da tutti i soggetti nelle stesse identiche modalità, non discriminando i campioni fra loro in 
funzione d’alcun parametro, quale forza, peso, altezza, sesso, età e costituzione fisica. 
È da notare come ogni individuo manifesti un proprio tipo di andamento della curva di 
temperatura distinto da quello degli altri, intrinseco nella sua natura. Si può affermare, però, 
che, tra differenti prove per uno stesso soggetto, esso presenta comportamenti termici 
ripetibili per gli arti inferiori. Questo risultato permette di confrontare i vari soggetti fra loro. 
Con il protocollo definito precedentemente è stato possibile esaminare un discreto numero di 
soggetti normotipi e afflitti da patologie, per giungere a determinate conclusioni valide per 
tutti: 
• ogni individuo ha una propria curva caratteristica di temperatura, che non cambia nelle 
prove successive; 
• tutto l’arto inferiore presenta una diminuzione della temperatura radiometrica superficiale 
durante lo stato di sforzo; 
• la temperatura non diminuisce nell’uguale misura in tutto l’arto inferiore; l’articolazione 
del ginocchio subisce un decremento della temperatura maggiore nel corso della prova, 
mentre il muscolo quadricipite femorale e quello tibiale anteriore presentano una pendenza 
della propria curva di temperatura minore ed il muscolo peroneo lungo una pendenza ancora 
meno accentuata lungo tutta la durata della prova; 
• vi è un comportamento simmetrico tra la gamba sinistra e quella destra, essa è raggiunta 
sia nelle zone articolari, quanto nei muscoli. 
Lo studio, esteso anche ad un limitato numero di soggetti con sintomatologie patologiche, 
evidenzia invece un andamento non simmetrico delle temperature sia nelle articolazioni che 
nei muscoli. 
In definitiva, il metodo termografico, pur non essendo ancora in grado di definire una precisa 
diagnosi sul tipo o la quantità del danneggiamento, si è mostrato comunque valido nel 
correlare il parametro temperatura delle articolazioni ad un vero problema fisico del soggetto. 
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SOMMARIO 
 
Nell’ambito della ricostruzione delle edentulie mandibolari totali, la riabilitazione tramite 
mandibular implant-retained overdenture (MIR-OVD) rappresenta una tecnica molto diffusa 
grazie ai vantaggi clinici, funzionali ed estetici che essa comporta. Si tratta di una protesi 
dell’arcata dentale inferiore fissata alla mandibola per mezzo di due o più impianti 
rimovibile da parte del paziente tramite una leggera pressione verso l’alto. Il limite ad una 
maggiore diffusione di questo tipo di intervento è costituito dai costi, che risultano essere 
superiori rispetto a quelli relativi ad altri tipi di tecniche riabilitative. Il presente studio nasce 
dall’adozione da parte della Scuola di odontoiatria e protesi dentaria dell’Università di 
Torino di un protocollo di riabilitazione denominato Single Implant MIR-OVD, ossia 
un'overdenture ancorata ad un singolo impianto posto in regione sinfisaria, volto a ridurre il 
costo finale dell’intervento senza incidere in modo rilevante sulla riuscita a lungo termine 
della protesizzazione, sul grado di funzionalità della protesi e sul livello di soddisfazione da 
parte del paziente.  
Al fine di confrontare due tipologie di impianto che si differenziano per il tipo di connessione 
con la protesi, sono stati condotti tre tipi di studio: uno studio numerico mediante la 
realizzazione di un modello FEM dell’intero sistema mandibola/impianto/protesi, uno studio 
sperimentale in vitro volto alla validazione del modello numerico ed uno studio sperimentale 
in vivo su un paziente.  
 
1. INTRODUZIONE 
 
La protesi mobile totale rappresenta la più diffusa tecnica di riabilitazione del paziente 
edentulo. Tuttavia la scarsa ritenzione e stabilità della protesi mandibolare ed i conseguenti 
risvolti psicologici e sociali rappresentano, ancora oggi, uno dei problemi fondamentali di 
questa soluzione riabilitativa. 
Con l'implantologia, la riabilitazione dell'edentulismo mandibolare tramite protesi fissa su 4/6 
impianti posizionati in regione interforaminale ha rappresentato per anni la scelta elettiva di 
riabilitazione fissa per l'edentulismo mandibolare [1]; tuttavia l'invasività della procedura 
chirurgica e soprattutto l'elevato costo, hanno permesso solo ad una ristretta cerchia di 
pazienti di beneficiare di questa opzione di trattamento. 
Con il termine overdenture (OVD) si intende invece una protesi rimovibile ancorata ad uno o 
più denti naturali, radici, e/o impianti [2]. In particolare con MIR-OVD (Mandibular Implant 
Retained Overdenture) si intende una overdenture mandibolare ritenuta da due impianti. La 
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MIR-OVD presenta, in letteratura, elevate percentuali di successo [3] [4] [5]. Esistono tuttavia 
ancora alcuni aspetti che non sono stati studiati in modo adeguato: se la letteratura ha infatti 
dimostrato l'affidabilità della tecnica MIR-OVD in termini di funzionalità masticatoria, di 
longevità della protesi e degli impianti, non molto è stato detto in merito agli effetti a lungo 
termine, in termini di riassorbimento, sulle strutture residue, in particolare le creste edentule 
distali, e poco o nulla è stato detto su come la trasmissione dei carichi si modifichi in funzione 
della modalità di ancoraggio dell’overdenture sugli impianti [6] [7]. 
In questo contesto si situa la riabilitazione del paziente geriatrico edentulo che, oltre a dover 
essere soddisfacente dal punto di vista della funzionalità, stabilità ed estetica, deve essere 
poco invasiva ed economicamente accessibile. Nel 1993 Cordioli ha sottolineato la mancanza 
di evidenza scientifica sul numero minimo di impianti necessari a garantire ritenzione e 
supporto ad una overdenture mandibolare e per primo ha utilizzato nella riabilitazione di una 
edentulia mandibolare una overdenture ancorata ad un singolo impianto. La sua proposta 
mirava ad una soluzione di bassa morbilità, basso costo e semplice esecuzione [8] [9]. La 
Scuola di odontoiatria e protesi dentaria dell’Università di Torino, basandosi su studi condotti 
anche da altri autori, che portano alla conclusione che un solo impianto sia sufficiente a 
garantire un adeguato ancoraggio ad una protesi mobile totale in pazienti anziani edentuli [10] 
[1], ha adottato un protocollo di riabilitazione mediante Single Implant MIR-OVD, con 
impianto posto in regione sinfisaria; considerandola una alternativa terapeutica valida ed 
economica nei pazienti anziani, almeno a medio termine. 
 
2.  MATERIALI E METODI 
 
Al fine di confrontare due tipologie di riabilitazione mandibolare mediante Single Implant 
MIR-OVD, che si differenziano per il tipo di connessione tra protesi e impianto di supporto, 
sono stati condotti tre tipi di studio: uno studio numerico mediante la realizzazione di un 
modello FEM dell’intero sistema mandibola/impianto/protesi, uno studio sperimentale in vitro 
volto alla validazione del modello numerico ed uno studio sperimentale in vivo su un paziente.  
Sotto le medesime condizioni di carico sono stati confrontati due tipi di attacco, denominati 
rispettivamente Dal-Ro®e Locator® (3i Implant Innovations, a Biomet Company, FL, USA) 
dotati di differenti meccanismi di connessione e gradi di ritenzione (Figura 1) 
Nell’ambito dell’analisi numerica sono state confrontate entità e distribuzione delle tensioni 
rispettivamente sull’impianto, in corrispondenza dell’interfaccia osso-impianto e sulle creste 
edentule distali, sia del lato lavorante sia di quello bilanciante; nell’ambito dell’analisi 
sperimentale in vitro sono state confrontate le deformazioni misurate da estensimetri 
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posizionati sugli abutment relativi ai due tipi di attacco e nell’ambito dell’analisi sperimentale 
in vivo sono state confrontate sia le deformazioni misurate da estensimetri posizionati sugli 
abutment relativi ai due tipi di attacco, sia l’entità delle forze misurate da una cella di carico 
posizionata all’interfaccia gengiva-protesi. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig. 1 – Overdenture, attacchi a) Dal-Ro e b) Locator, impianto e mandibola 
 
2.1 STUDIO NUMERICO 
Sono stati realizzati due modelli agli elementi finiti (FEM), che si differenziano per il tipo di 
attacco protesico, composti da mandibola, mucosa, impianto (del tipo OSSEOTITE External 
Hex (3i®Implant Innovations)), attacco protesico e corpo protesico. La mandibola è stata 
disegnata, a partire dalla rielaborazione grafica di una TAC tramite il software Mimics v6.3 
(Materialise, Belgio), con il CAD SolidWorks® 2007 (Solidworks Corporation, MA, USA), 
utilizzato anche per la costruzione di mucosa, impianto, attacchi e corpo protesico; l’analisi 
strutturale statica dell'intero sistema biomeccanico è stata condotta con il software 
CosmosWorks® 2007 (Solidworks Corporation, MA, USA). Il corpo protesico è stato 
rappresentato in modo semplificato sostituendo l’arcata dentale con un solido dal medesimo 
profilo a “ferro di cavallo” con sezione triangolare partendo da un modello fisico in resina 
ricavato da un’impronta effettuata su un soggetto sano. Per consentire il movimento reciproco 
tra le due interfacce dell'attacco (“maschio”, solidale con l'impianto e “femmina”, annegata 
nella matrice di resina del corpo protesico) sono state imposte opportune condizioni di 
contatto che tengono anche conto dei diversi meccanismi e gradi di ritenzione (5 N per 
l'attacco Dal-Ro e 7 N per l'attacco Locator). Il margine inferiore della mandibola è stato 
a) b)
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incastrato ed è stata applicata una forza verticale F = 250 N distribuita su un’area della protesi 
corrispondente al 1° molare. Le caratteristiche meccaniche dei materiali che costituiscono le 
diverse parti del modello sono riportate in Tabella 1 . 
Tabella 1 – Caratteristiche meccaniche dei materiali considerati nei modelli FEM 
 
Componente del 
modello 
Materiale 
Modulo di Young 
[MPa] 
Coefficiente 
di Poisson 
mandibola esterna osso corticale      13000 0,30 
mandibola interna osso spongioso          300 0,30 
gengiva mucosa gengivale            20 0,30 
impianto titanio    110000 0,30 
protesi resina        3000 0,35 
attacco Dal-Ro titanio    110000 0,30 
“maschio” attacco 
Locator 
titanio    110000 0,30 
“femmina” attacco 
Locator 
poliossimetilene 
(POM) 
       2600 0,38 
 
2.2 STUDIO SPERIMENTALE IN VITRO 
In uno stampo con profilo mandibolare costituito da un materiale con proprietà meccaniche 
simili a quelle ossee (Sawbone, Pacific Research Laboratories), è stato inserito un impianto in 
titanio (OSSEOTITE External Hex (3i®Implant Innovations)) sul quale sono stati montati, 
alternativamente, i due tipi di attacco, Dal-Ro e Locator, sensorizzati per mezzo di 
estensimetri elettrici (1-LY71-0.6/120, HBM, Hottinger Baldwin Messtechnik GmbH) come 
mostrato nella Figura 2. La scelta del tipo e del numero di estensimetri da utilizzare è stata 
notevolmente condizionata dalle dimensioni estremamente ridotte della parte da sensorizzare. 
Considerando lo spazio ricoperto dalla mucosa gengivale e quello necessario per la 
connessione alla protesi, infatti, rimangono disponibili fasce circolari alte circa 2 mm con 
diametro pari a quello dell’attacco considerato. Si è dovuto inoltre tenere conto delle 
dimensioni dei cavetti e della necessità di farli passare sotto l’overdenture. Sono stati quindi 
utilizzati due estensimetri su ciascun tipo di attacco, incollati in posizioni diametralmente 
opposte fra loro, in modo da misurare allungamenti/accorciamenti paralleli all’asse 
longitudinale dell’impianto. Volendo utilizzare gli allungamenti/accorciamenti misurati da tali 
estensimetri per la validazione dei modelli numerici, le aree su cui sono stati incollati sono 
state quelle che le simulazioni numeriche, nelle condizioni di vincolo e di carico sopra 
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descritte, hanno evidenziato come maggiormente deformate.  
      a)      b)  
Fig. 2 – a) Banco sperimentale per prova in vitro, b) particolare di impianto sensorizzato inserito su 
modello di mandibola 
 
La mandibola è stata posizionata sulla macchina di prova (QTest, MTS Systems Corporation) 
in modo che le condizioni di vincolo e di carico fossero le stesse considerate nell’ambito dello 
studio numerico (mandibola in posizione anatomica, cioè non completamente appoggiata sul 
margine inferiore, ma ruotata in avanti, come se si trattasse della mandibola di un soggetto 
con il capo eretto e la bocca chiusa e carico di compressione sul 1° molare in direzione 
parallela all’asse dell’impianto, trasmesso tramite un punzone cilindrico di acciaio di 7 mm di 
diametro con estremità rivestita da materiale polimerico per non danneggiare l'overdenture).  
Sono state eseguiti 4 cicli di carico per ciascun abutment sensorizzato, con carico variabile da 
0 a 250 N.; mediante una centralina estensimetrica UPM 100 (HBM, Hottinger Baldwin 
Messtechnik GmbH) sono state effettuate misure di allungamento/accorciamento ogni 50 N, 
sia durante la fase di carico, sia durante quella di scarico del modello. 
 
2.3 STUDIO SPERIMENTALE IN VIVO 
Lo studio sperimentale in vivo è stato per ora condotto su un solo paziente, riabilitato con 
protesi totale superiore mobile ed overdenture inferiore ancorata ad un solo impianto inserito 
in posizione mediana nella mandibola (Figura 3). La preparazione del sito implantare è stata  
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Fig. 3 – Prova in vivo: particolare dei cavetti di alimentazione degli estensimetri 
 
eseguita con la metodica piezoelettrica (Mectron Piezosurgery® Device). Questa tecnica è 
stata concepita e sviluppata per raggiungere una maggiore precisione e sicurezza rispetto a 
quella ottenibile con gli strumenti manuali o meccanici, di norma utilizzati in chirurgia ossea 
[12]. La protesi inferiore del paziente è stata duplicata in modo da disporre di due protesi 
identiche, ciascuna delle quali ancorata secondo una delle due modalità di ancoraggio 
studiate: attacco “Dal-Ro” e attacco “Locator”. Entrambi gli attacchi sono stati sensorizzati 
con estensimetri elettrici, come descritto nel paragrafo precedente. 
Sulla superficie inferiore di ogni protesi, a contatto quindi con la mucosa della regione 
edentula distale, è stata posizionata una cella di carico XFL205R (FGP Sensors and 
Instruments) in grado di rilevare la forza esercitata sulla mucosa durante il carico masticatorio 
(Figura 4). Ogni paziente è stato sottoposto a prove di masticazione utilizzando un bolo 
sintetico interposto fra le arcate. Anche il bolo è stato strumentato con una cella di carico che 
permette di registrare l'intensità delle forze masticatorie.  
 
Fig. 4 – Prova in vivo: cella di carico posizionata sulla protesi mandibolare 
 
Per quanto riguarda l’attacco Dal-Ro sono state eseguite tre prove, ciascuna composta da circa 
dieci cicli di masticazione, con la mucosa sensorizzata lavorante ossia dalla parte in cui viene 
applicato il carico esterno di masticazione e due prove con la mucosa sensorizzata bilanciante 
ossia dalla parte opposta a quella in cui viene applicato il carico esterno di masticazione; per 
quanto riguarda l’attacco Locator sono state eseguite due prove con la mucosa sensorizzata 
IX Giornata di Studio INGEGNERIA BIOMEDICA: progettazione dei materiali protesici ed aspetti clinico – 
applicativi Messina, 3-07-2009. Edizioni: Dip. di Chim. Ind. e Ing. dei Materiali, ISBN: 978-88-96398-08-1. 
 267
lavorante e due prove con la mucosa sensorizzata bilanciante. Per ogni prova di masticazione 
sono state rilevate le deformazioni sull'attacco, l'intensità delle forze agenti sulla mucosa delle 
regioni edentule distali, sia del lato lavorante sia di quello bilanciante, l'intensità delle forze 
masticatorie agenti sul bolo sintetico interposto fra le arcate. 
 
3. RISULTATI E DISCUSSIONE 
 
3.1 RISULTATI STUDIO NUMERICO 
 
Confrontando la distribuzione della tensione di von Mises all'interfaccia osso-impianto nelle 
due modalità di ancoraggio Dal-Ro e Locator, risulta evidente come essa raggiunga moduli 
confrontabili in entrambi i casi, anche se nella modalità di ancoraggio Dal-Ro interessi una 
superficie più ampia (Figura 5). 
 
   a)  b)  
Fig. 5 – Distribuzione della tensione di von Mises all’interfaccia osso-impianto: a) attacco Dal-Ro, b) 
attacco Locator 
 
Se si confrontano le sollecitazioni in corrispondenza dell'attacco, le differenze sono invece 
significative. Le modalità di distribuzione dei carichi sono differenti in virtù della differente 
morfologia dei due attacchi ma i picchi di tensione raggiunti in corrispondenza dell'attacco 
Dal-Ro raggiungono valori tre volte superiori rispetto a quelli registrati per il Locator. 
Per quanto riguarda la distribuzione delle tensioni di von Mises in corrispondenza della 
mucosa delle regioni edentule distali nelle due tipologie di ancoraggio, i valori massimi di 
tensione sono confrontabili mentre sono differenti le modalità di distribuzione: con l’attacco 
Locator la superficie di mucosa coinvolta è molto più estesa rispetto all'attacco Dal-Ro. 
Questo risultato concorda con quanto visto in precedenza: se infatti l'attacco Locator è meno 
sollecitato, la distribuzione dei carichi masticatori coinvolge maggiormente la mucosa che 
riveste le creste distali edentule. 
 
 
IX Giornata di Studio INGEGNERIA BIOMEDICA: progettazione dei materiali protesici ed aspetti clinico – 
applicativi Messina, 3-07-2009. Edizioni: Dip. di Chim. Ind. e Ing. dei Materiali, ISBN: 978-88-96398-08-1. 
 268
 
3.2 RISULTATI STUDIO SPERIMENTALE IN VITRO 
 
I risultati delle prove sono espressi in termini di deformazioni in funzione del carico applicato. 
In figura 6 sono riportati i risultati riassuntivi, ossia i valori medi per i 4 cicli di carico 
eseguiti con ciascun tipo di attacco, che in tutti i casi sono risultati ripetibili e con deviazione 
standard al di sotto del 3%. 
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Fig. 6 – Deformazioni misurate dagli estensimetri incollati sugli abutment nelle due diverse modalità di 
attacco della protesi all’impianto 
 
Dal confronto delle curve si può notare come per valori di carico elevati, i valori di 
deformazione misurati con l'attacco Locator siano decisamente inferiori a quelli misurati con 
l'attacco Dal-Ro. Quando il carico è pari a 250 N il rapporto di deformazione Locator/Dal-Ro, 
risulta pari a 0.62. Se confrontiamo i rapporti di deformazione Locator/Dal-Ro ricavati 
rispettivamente dal modello matematico e dalla prova sperimentale in vitro, essi sono 
praticamente sovrapponibili e ciò ci consente di validare l'analisi numerica FEM (Tabella 2). 
In modulo le deformazioni ottenute con il modello numerico sono circa cinque volte inferiori 
a quelle ottenute sperimentalmente: questo risultato è dovuto all’adozione di una 
semplificazione di modellazione numerica che non permette un movimento relativo tra 
attacco ed abutment rendendolo molto più rigido. 
 
Tabella 2 – Confronto risultati numerici e sperimentali in vitro 
 
 
Modello numerico: deformazione 
media calcolata su una superficie 
0,6 x 0,6 mm, con una forza 
applicata in corrispondenza del 
1° molare pari a 250 N [με = 
μm/m] 
Prova sperimentale in vitro: 
deformazione media misurata 
dagli estensimetri in 
corrispondenza di una forza 
applicata pari a 250 N 
Attacco Dal-Ro -110 - 559 
Attacco Locator - 70 - 346 
Rapporto di deformazione 
Locator/Dal-Ro 
0,64 0,62 
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3.3 RISULTATI STUDIO SPERIMENTALE IN VIVO 
I risultati ottenuti sono espressi in termini di forza in funzione del tempo, per quanto riguarda 
i valori misurati dalle due celle di carico che sensorizzano rispettivamente l’interfaccia 
protesi/mucosa e il boccone e in termini di deformazione in funzione del tempo per quanto 
riguarda gli estensimetri incollati sugli abutment degli impianti (Figura 7).  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
a) b) 
Fig. 7 – Esempio di valori registrati durante una prova in vivo con attacco Dal-Ro: forze in funzione del 
tempo misurate dalle due celle di carico (mucosa e boccone), b) deformazioni misurate dall’estensimetro 
incollato sull’abutment 
 
Il rapporto segnale – rumore delle acquisizioni è tale da non richiedere filtraggio aggiuntivo 
oltre a quello strumentale in sede di acquisizione dei dati. 
Per ogni acquisizione i dati sono stati analizzati nel seguente modo: 
1. individuazione dei massimi sul tracciato di forza applicata al boccone; 
2. calcolo della forza e della deformazione corrispondente sui tracciati di mucosa e di 
impianto; 
3. calcolo dei rapporti tra i valori di forza applicata al boccone (considerata come 
forzante esterna) ed i valori di forza conseguentemente registrati sulla mucosa o i 
valori di deformazione conseguentemente imposta all’impianto. 
Inoltre, per un ulteriore controllo, sono stati ricavati i coefficienti di regressione lineare per le 
coppie mucosa-boccone ed impianto-boccone ed i valori di coefficiente angolare della retta di 
regressione. La forza applicata al boccone è stata considerata una variabile indipendente (in 
quanto dipendente dal soggetto e dalla prova specifica) e “forzante” delle altre registrazioni. 
La forza sulla mucosa lavorante, ossia quando il boccone strumentato è posizionato sopra la 
mucosa strumentata, è risultata sensibilmente maggiore nel caso di attacco Locator, con 
rapporti che vanno dal doppio nel caso migliore, a 10 volte tanto, nel caso peggiore. Non ci 
sono sostanziali differenze tra i due tipi di attacco in termini di linearità, in quanto la forza 
registrata sulla mucosa è sempre sostanzialmente correlata a quella sul boccone. Globalmente, 
il coefficiente angolare della retta di regressione è maggiore nel caso di attacco Locator, a 
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conferma che la forza trasmessa alla mucosa risulta essere più elevata che nel caso di attacco 
Dal-Ro. 
Nel caso di mucosa bilanciante, ossia quando il boccone strumentato è posizionato sopra la 
mucosa non strumentata, i dati della mucosa non sono sostanzialmente correlati a quelli del 
boccone. Essendo la mucosa bilanciante, questo risultato non sorprende. Non si registrano 
differenze sostanziali tra le forze, né tra i coefficienti angolari delle rette di regressione. 
Per quanto concerne la proporzione tra la deformazione del sensore sull’impianto e la forza 
applicata al boccone, l’attacco Locator registra valori superiori a Dal-Ro. Tali valori, però, 
sono caratterizzati da una maggiore dispersione che rende il confronto piuttosto difficoltoso. 
L’attacco Locator, inoltre, non fa registrare deformazioni sul lato lavorante che siano correlate 
alla forza sul boccone, in quanto i coefficienti di correlazione non superano mai 0,16. Invece, 
la deformazione nel caso di attacco Dal-Ro è ben correlata con la forza applicata al boccone 
(coefficienti di correlazione circa pari a 0,8). 
 
4. CONCLUSIONI 
 
I tre tipi di analisi condotte hanno tutte dimostrato, globalmente, un comportamento 
strutturale dell’intero sistema protesi-impianto-mandibola molto simile per i due tipi di 
ancoraggio protesi/impianto, l'attacco Locator è risultato però sempre meno sollecitato 
dell’attacco Dal-Ro determinando così un maggior coinvolgimento della mucosa della cresta 
edentula del lato lavorante nel trasferimento del carico masticatorio alla mandibola. Tale 
risultato è confermato dall’esperienza clinica che recepisce la maggiore o minore sensazione 
di comfort provata dai pazienti. 
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SOMMARIO 
In questo studio, il polietilene biomedico ad elevatissimo peso molecolare (UHMWPE -GUR 
1020) è stato irraggiato con fasci di elettroni da 5 MeV. Successivamente all’irraggiamento, 
eseguito a differenti dosi, il polimero è stato esposto all’aria ed immerso in una soluzione a 
base di acido ialuronico, simulante il liquido sinoviale.  
L’obiettivo del lavoro è stato quello di verificare la presenza di specie radicaliche instabili 
generate dall’irraggiamento e di studiare la loro interazione sia con l’ossigeno dell’aria che 
con l’ambiente biologico. A tal fine sono state effettuate differenti indagini fisiche (Electron 
Paramagnetic Resonance, Calorimetria a Scansione Differenziale, InfraRosso a Trasformata 
di Fourier) sui campioni prima e dopo la degradazione ossidativa e biologica. Gli stessi 
campioni sono stati anche analizzati dal punto di vista delle loro proprietà meccaniche, 
sottoponendoli a sforzi di trazione, allo scopo di correlare l’azione degradativa della dose 
assorbita con le variazioni di comportamento meccanico. 
 
INTRODUZIONE  
Il polietilene è un polimero termoplastico di semplice struttura chimica ma di notevole 
versatilità. Da decenni è ormai ampiamente utilizzato nelle protesi delle articolazioni mobili 
per il suo comportamento elasto-plastico che sopporta bene i carichi dinamici [1]. Non meno 
importante è la sua capacità di resistere all’azione usurante delle controparti metalliche o 
ceramiche nonché la sua buona biocompatibilità [2].  
La sua seppur buona resistenza all’attrito è comunque limitata nel tempo in quanto è noto che 
dopo alcuni anni di impianto delle protesi mobili si verifica il rilascio di detriti polimerici che 
creano reazioni infiammatorie nel paziente [3]. Da qui la spiacevole necessità di dover 
espiantare la protesi e con un ulteriore intervento chirurgico riducendo il tempo di vita medio 
che è mediamente intorno ad 11 anni [4]. 
La ricerca scientifica degli ultimi anni ha sperimentato dei trattamenti sia fisici che chimici 
del polimero per incrementarne la resistenza all’usura senza alterare la sua biocompatibilità e 
funzionalità. Alcuni di essi riguardano solo la superficie del materiale (ad esempio 
irraggiamento con fasci ionici) [5]) ma l’obiettivo è quello di modificarlo ancora più in 
profondità, coinvolgendo l’intero polimero.  
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L’irraggiamento con fasci di elettroni è un trattamento di natura fisica che aumenta la 
resistenza all’usura dell’intero polimero attraverso la formazione di nodi chimici ( cross-links) 
e/o doppi legami [6]. Ad esempio, utilizzando un’energia di fascio pari a 5 MeV si riesce a 
modificare il materiale macromolecolare per alcuni centimetri, contrariamente 
all’irraggiamento superficiale con fasci ionici che riescono a penetrare solo per qualche 
decina di micron [7]. L’aspetto negativo del trattamento con fasci di elettroni è dovuto all’ 
infragilimento del polimero, provocato da dosi di elettroni eccessive [8], nonché quello 
economico, riferito in particolare ai costi dell’acceleratore e del sistema di pompaggio da 
vuoto. 
In questo lavoro sono stati effettuati degli irraggiamenti in aria a dosi di 100 kGy e 400 kGy 
al fine di quantificare la presenza di specie radicaliche e di osservare come queste evolvono 
per reazione degradativa con l’ossigeno dell’aria o con l’acido ialuronico presente in una 
soluzione che simula il liquido sinoviale. In particolare è stata studiata la modificazione 
indotta nel polietilene per poter valutare le condizioni ambientali più idonee in fase di 
irraggiamento al fine di incrementarne le prestazioni meccaniche ad usura evitando un 
eccessivo infragilimento del polimero. 
 
MATERIALI E METODI 
L’UHMWPE fornito dalla Ticona, ha un peso molecolare medio di 3×106 g/mol, densità di 
0.93 g/cm3 e non è addizionato di calcio stearato. Mediante una pressa da laboratorio a caldo 
(T=200°C/15 min, P=20 MPa) sono state preparate delle lastre di polimero 120x120 mm e 
spessore 1mm, da cui sono state ricavate delle geometrie ad “osso di cane”, in accordo alla 
norma ASTM 638 M3, lunghi 60mm, larghi 10mm e spessi 1 mm (codice campioni “UH”).  
Gli irraggiamenti dei campioni di UHMWPE sono stati effettuati presso il Dipartimento di 
Fisica dell’Università di Messina, mediante il LINAC di elettroni da 5 MeV ivi presente [9], 
con dosi pari a 100 kGy e 400 kGy, e doserate pari a 275 Gy/s. 
I campioni di polietilene irraggiati con dose di 400 kGy (codice campioni “UH4”) hanno poi 
subito sia degradazione ossidativa in aria, per studiare la reazione tra i radicali liberi creati 
dai fasci elettronici e l’ossigeno (codice campioni “UH4-AR”) che la degradazione biologica 
con una soluzione che simula il fluido sinoviale, per riprodurre l’ambiente chimico di 
un’articolazione umana ed osservare l’eventuale interazione col polimero prima e dopo il 
trattamento con fasci elettronici (codice campioni:“UH4-IAL”). 
- La soluzione che simula il fluido sinoviale è stata realizzata dissolvendo lo 0,3% in peso di 
acido ialuronico in una soluzione tampone (pH= 7.4) e mantenendo i campioni immersi nella 
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soluzione per un periodo di 60 giorni. I campioni sono stati caratterizzati con analisi fisico 
meccaniche di seguito descritte prima e dopo 60 giorni di degradazione. 
- Gli spettri EPR (Electron Paramagnetic Resonance)  sono stati registrati a temperatura 
ambiente (25°C) in tubi capillari in quarzo (3 mm di diametro interno) su uno spettrometro 
Bruker E 500 CW-EPR (ELEXSYS) a banda X. La frequenza della microonda è stata 
calibrata con l’uso di un campione di DPPH (1,1-difenil-2-picril-idrazile; g=2.0036). la 
potenza utilizzata è 20 mW. 
- L’analisi spettroscopica all’infrarosso (FTIR) è stata realizzata mediante uno spettrometro 
Thermo Nicolet “Evolution 500”, effettuando trentadue scansioni nell’intervallo di numero 
d’onda compreso tra 600 e 3600 cm-1. 
- Le prove meccaniche di trazione sono state effettuate con una  macchina universale di prova 
LLYOD mod. LR10 K, a temperatura ambiente, utilizzando una cella di carico da 500 N ed 
una velocità della traversa mobile di 1mm/min.   
 
RISULTATI e DISCUSSIONE 
In figura 1 sono mostrate le curve sforzo deformazione medie dei campioni UH, UH4, UH4-
IAL ed UH4-AR mentre in tabella 1 sono dettagliati i valori medi dei parametri meccanici 
(modulo di Young a trazione, ET, la tensione di snervamento σy ed a rottura σr e 
l’allungamento a rottura, εr ) con la rispettiva deviazione standard.  
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Figura 1- Curve medie sforzo-deformazione dei campioni UH0, UH4, UH4-IAL,UH4-AR 
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Tabella 1- parametri meccanici a trazione e di durezza del campione puro  e di quelli degradati per 60 
giorni 
 
In particolare i parametri dei campioni UH4-IAL ed UH4-AR sono stati rilevati dopo 60 
giorni di degradazione in acido ialuronico ed aria. 
L’irraggiamento modifica il polietilene puro che diventa più fragile e meno deformabile (ET si 
incrementa del ∼45% ed εr decresce del 57% rispetto ai valori di UH).  
Il motivo di tale alterazione del comportamento meccanico è da imputare alla reticolazione 
indotta dal trattamento con gli elettroni che irrigidisce il polimero [7].  
L’acido ialuronico, mostrato di seguito in figura 2, è costituito da due unità esagonali 
contenenti alcuni gruppi funzionali polari.  
 
Figura 2- Formula chimica dell’acido ialuronico 
 
Tale struttura chimica ha un ingombro sterico sufficiente a che l’acido possa inserirsi 
all’interno del reticolo polimerico (soprattutto se attratto da interazioni di carattere polare con 
gruppi ossidati indotti nel materiale) ostacolando il movimento di scorrimento a trazione delle 
catene macromolecolari. 
Infatti il polimero irraggiato si infragilisce ulteriormente dopo 60 giorni di immersione nella 
soluzione acida come ben visibile dai risultati riportati nel grafico di figura 1.  
Ciò è dimostrato numericamente dalla crescita della rigidezza e la resistenza allo snervamento 
del materiale UH4-IAL (rispettivamente del 156% e del 32%) e dalla diminuzione 
dell’allungamento e della resistenza a rottura (rispettivamente del 71% e del 27%) rispetto al 
campione UH.   
Codice Dose di 
 irraggiamento 
[kGy] 
Modulo di 
Young,  
E (MPa) 
Tensione a 
snervamento, 
σy (MPa) 
Tensione  
a  rottura,  
σr (MPa) 
Deformazione 
a  rottura,   
εr (%) 
      
UH - 328±20 25±1 54±3 769±46 
UH4 400 476±15   28±1  62±3 329±17 
UH4-AR 400 564± 37 33±2 52±2 283±18 
UH4-IAL 400 841±39 33±1 39±3 225±16 
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Un analogo effetto si verifica nei campioni UH4-AR, sebbene in misura minore rispetto a 
quanto rilevato nei campioni UH4-IAL. In tal caso la rigidezza e la resistenza a snervamento 
crescono rispettivamente del 77% e del 18% mentre la resistenza a rottura e la deformazione a 
rottura decrescono rispettivamente del 23% e del 31%.  
Tali risultati portano a dedurre che l’acido ialuronico somma il suo effetto degradante a quello 
dell’infragilimento provocato dall’alta dose di irraggiamento(400 kGy) provocando una 
maggiore diminuzione delle prestazioni meccaniche dell’UHMWPE. 
I risultati del test meccanico mostrano inoltre che il polimero riduce le sue proprietà anche in 
presenza di aria, sebbene l’effetto degradante prodotto dall’acido ialuronico sia più marcato 
rispetto a quello provocato dall’ossigeno. Infatti UH4-IAL è più fragile ed ha una minore 
resistenza meccanica rispetto al campione UH4-AR.  
I risultati dell’analisi EPR spiegano il motivo della degradazione bio-ossidativa che subisce il 
polimero irraggiato L’irraggiamento a 400 kGy provoca, infatti, la formazione di un gran 
numero di specie radicaliche  nel materiale polimerico, come mostrato dalla presenza del 
pattern di picchi dello spettro di figura 3. 
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Figura 3- Spettri EPR di decadimento dei radicali presenti nell’UHMWPE  irraggiato alla dose di 
100 kGy ed a 400 kGy 
 
Tali specie sono estremamente instabili e tendono quindi a legarsi sia con l’ossigeno che con i 
gruppi funzionali dell’acido ialauronico, alterando la struttura delle catene macromolecolari e, 
di conseguenza, il loro comportamento meccanico. Anche nel campione irraggiato a 100 kGy 
sono presenti specie radicaliche, sebbene quantitativamente in minor numero ( di 3,8 volte 
meno rispetto quelle indotte dalla dose di 400 kGy [10],[11]). 
IX Giornata di Studio INGEGNERIA BIOMEDICA: progettazione dei materiali protesici ed aspetti clinico – 
applicativi Messina, 3-07-2009. Edizioni: Dip. di Chim. Ind. e Ing. dei Materiali, ISBN: 978-88-96398-08-1. 
 277
Tale risultato trova riscontro nel fatto che si è osservato sperimentalmente un effetto 
degradante dell’acido ialauronico meno apprezzabile nel polimero irradiato con dosi minori 
(100 kGy). Infatti, il materiale si irrigidisce solo del 6.7% rispetto al campione non irradiato 
mantenendosi poi pressoché stabile nel tempo. Analogamente, altri parametri meccanici (σy, 
σr, εr) variano in maniera più contenuta rispetto al campione irradiato a 400 kGy. 
La figura 4 mostra gli spettri di decadimento delle specie radicali (a temperatura ambiente 
T=20°C)  che nel tempo sono indotte in un campione di UHMWPE irraggiato con una dose di 
100 kGy (campione UH1): si può osservare come esse siano ancora presenti dopo 180 minuti, 
mentre risultano del tutto  stabilizzate dopo 1080 minuti.  
 
Figura 4 - Spettri EPR di decadimento, a T=20°C, dei radicali del campione UH1 registrati nell’intervallo 
di tempo 0 min-6840 minuti dopo l’irraggiamento 
 
In tabella 2 sono elencati i parametri quantitativi che rilevano la presenza di tali specie  
(altezza di picco e indice di radicali).  
In particolare, l’ “altezza di picco” rappresenta  il valore massimo di ampiezza raggiunto da 
uno dei picchi del pattern, calcolato rispetto ad una linea di base passante dal punto minimo 
del pattern, mentre il valore “indice di radicali” quantifica la diminuzione percentuale nel 
tempo delle specie radicaliche rispetto al primo picco, la cui altezza di picco viene posta 
uguale ad 1. 
Tali dati indicano che dopo 180 minuti “indice di radicali” viene ridotto del 50% mentre dopo 
1080 minuti rimane solo il 7% circa di tali specie. Il totale spegnimento dei radicali appare 
molto lento in quanto dopo 6840 minuti (4,75 giorni) è ancora presente il 5% circa. Tali 
risultati EPR mostrano che i radicali permangono nel campione per un tempo 
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sufficientemente lungo e che per tale motivo essi possano reagire e degradare il materiale nel 
tempo. 
Gli spettri FTIR in trasmissione di figura 5 sono stati registrati  nei campioni UH, UH4-AR ed 
UH4-IAL ed hanno permesso di identificare le specie prodotte dalla reazione chimica tra i 
radicali e l’ossigeno oppure tra i radicali ed i gruppi funzionali dell’acido ialuronico.  
 
Tabella 2- Dati EPR rilevati nel campione UH1  subito dopo irraggiamento 
UH1 Dose  100 kGy 
tempo  
Post-irraggiamento (min) 
Altezza  
di Picco 
Indice  
di Radicali 
1 193265.9 1.000 
15 183532.9 0.950 
75 156648.1 0.811 
90 147277.8 0.762 
150 102530.5 0.531 
180 99385.6 0.514 
1080 13362.9 0.069 
1140 11544.9 0.060 
1320 9778.4 0.051 
1440 9538.9 0.049 
2160 9833.5 0.051 
6840 9446.7 0.049 
 
Gli intervalli di lunghezza d’onda considerati sono stati quelli compresi tra 925 e 1000 cm-1 
(fig.5a) e tra 1680 e 1740 cm-1 (fig.5b).  
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Figura 5: Picco FTIR del C=C trans-vinilene (a) e del gruppo C=O (b) rilevato nei campioni UH, UH4-AR 
ed UH4-IAL.  
b) 
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Le figure mostrano un picco a 965 cm-1, dovuto al bending del transvinilene (C=C), ed il 
picco compreso tra 1700 e 1716 cm-1 , dovuto allo stretching del carbonile (C=O). Il polimero 
puro non mostra alcun picco mentre i campioni degradati , sia in aria che in acido ialuronico, 
mostrano entrambi i suddetti picchi. 
Tale risultato dimostra che i radicali instabili, generati dall’irraggiamento con i fasci di 
elettroni, possono evolvere sia verso la formazione di doppi legami intramolecolari che verso 
la formazione di specie ossidate, secondo lo schema di reazione ipotizzato in figura 6.  
 
Figura 6- Schema delle reazioni indotte dall’irraggiamento con elettroni in aria 
 
CONCLUSIONI  
L’irraggiamento del polietilene biomedico (UHMWPE) con fasci di elettroni da 5 MeV in aria 
produce specie radicaliche instabili nel polimero che permangono per alcune ore dopo 
l’irraggiamento. Queste formano sia doppi legami lungo la catena polimerica che specie 
ossidate per reazione con l’ossigeno e con i gruppi funzionali dell’acido ialauronico. 
I doppi legami aumentano la resistenza all’usura mentre le specie ossidate riducono la 
plasticità del polimero che tende ad infragilire, soprattutto ad alte dosi di irraggiamento. 
I risultati ottenuti confermano la necessità di effettuare gli irraggiamenti del polimero sotto 
vuoto per impedire le reazioni degradative e favorire solo quelle intra-molecolari, ma l’alto 
costo del sistema da vuoto e la complessità di operare in condizioni di vuoto spinto fanno si 
che ci sia sempre un certo interesse nel cercare condizioni alternative di irraggiamento, sia in 
aria che, preferibilmente, in atmosfera inerte. Al fine dunque di irrigidire il materiale senza 
comprometterne le proprietà elasto-plastiche, sarebbe consigliabile studiare l’irraggiamento in 
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aria a dosi ancora più basse (25-50 75 kGy) di quelle già analizzate in questo lavoro 
osservando la quantità e la persistenza dei radicali e verso quale specie tendono ad evolvere. 
Inoltre, una prossima ricerca potrà essere rivolta anche verso lo studio della modica 
dell’UHMWPE con fasci di elettroni in atmosfera inerte. 
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SOMMARIO 
Nell’ambito di uno studio volto alla caratterizzazione dinamica del comportamento delle 
ossa, si è rilevato come non risulti attualmente disponibile in letteratura alcun dato di 
riferimento sul comportamento viscoso del midollo osseo. Dipendentemente dagli stringenti 
requisiti derivanti dal tipo di materiale da esaminare, tra i quali, in particolare, l’assai 
limitata quantità di fluido disponibile e la sua opacità, non è stato possibile reperire sul 
mercato uno strumento di caratteristiche appropriate a costi accessibili. Sono state quindi 
esaminate le principali tecniche utilizzate per la misura della viscosità, in modo tale da 
identificare il metodo più adeguato su cui basare lo studio di un dispositivo per la misura 
della viscosità di fluidi biologici. È pertanto sviluppato un viscosimetro rotazionale del tipo a 
cilindri coassiali tra i quali il fluido scorre per trascinamento. Poiché la forza applicata è 
tangenziale e lo scorrimento realizzato è assimilabile a laminare, il sistema realizza di fatto 
un viscosimetro assoluto, ossia capace di misurare direttamente la grandezza fisica viscosità, 
fornendo risultati indipendenti dallo strumento utilizzato. Questa peculiarità del dispositivo 
appare particolarmente utile soprattutto in considerazione del fatto che, al momento, non è 
nota a priori la classificazione in base al suo comportamento viscoso del midollo osseo inteso 
come fluido. È stata infine condotta una valutazione preliminare delle caratteristiche 
metrologiche dello strumento di misura realizzato mediante l’impiego di un fluido con 
comportamento reologico noto. 
 
1. INTRODUZIONE 
La misura della viscosità risulta di particolare importanza nello studio del moto dei fluidi, sia 
per quanto riguarda lo scorrimento dei fluidi nei condotti (es. impianti industriali) che per 
quanto attiene all’interazione con superfici (es. lubrificazione, verniciatura) [1] [2]. Entrambi 
questi aspetti sono determinanti nell’ambito dello studio finalizzato allo sviluppo di modelli 
fisici per descrivere il comportamento delle ossa: al riguardo è stato individuato nella 
viscosità del midollo osseo un parametro critico per il corretto funzionamento fisiologico e, 
quindi, un possibile indicatore di eventuali patologie ossee. Tuttavia, la misura della viscosità 
del midollo presenta difficoltà peculiari, tra cui, in particolare, la scarsa disponibilità di 
materiale reperibile e la bassa viscosità, determinano la necessità di sviluppare strumenti 
dedicati, le cui caratteristiche spesso richiedono costi economici elevati. In tale filone di 
ricerca si inserisce il presente lavoro, proponendo lo sviluppo e la caratterizzazione di un 
microviscosimetro di basso costo adatto alla misura della viscosità del midollo osseo. 
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Con riferimento a [3-6] sono state esaminate le caratteristiche della grandezza da misurare ed 
principali metodi per la misura delle caratteristiche reologiche dei fluidi [7] possono essere 
schematicamente riassunti nelle seguenti tre categorie: 
1. tecniche capillari, capaci di determinare il valore di viscosità sulla base della misura 
contemporanea di un flusso e della relativa caduta di pressione del fluido all’interno di un 
condotto; 
2. tecniche rotazionali, capaci di valutare la viscosità sulla base della misura simultanea di un 
momento torcente e della velocità angolare di un rotore, rilevati in condizioni stazionarie di 
funzionamento; 
3. tecniche a sfera cadente, capaci di valutare la viscosità attraverso la misura del tempo 
impiegato da una sfera di densità e caratteristiche geometriche note per percorrere una 
distanza nota del fluido in esame per effetto della gravità. 
Al fine di individuare la tecnica di misura più appropriata alle esigenze del presente lavoro, è 
stato necessario esaminare in dettaglio i seguenti fattori: a) caratteristiche del fluido in esame, 
b) disponibilità del fluido, c) estensione del campo di misura, d) accuratezza della misura, e) 
gradienti di velocità a cui effettuare la misura, f) condizioni ambientali (temperatura, 
pressione, umidità, etc.), g) frequenza di utilizzo, e h) disponibilità economica. 
In ragione delle caratteristiche tipiche del midollo osseo, ed in particolare (a) la limitatezza 
della quantità di materiale biologico reperibile, (b) la sua opacità, (c) le caratteristiche 
reologiche e l’ordine di grandezza del valore della viscosità nelle effettive condizioni di 
lavoro, che risulta incognito in base alla mancanza di specifiche informazioni bibliografiche, 
hanno consentito di individuare la metodologia adottata nei reometri di tipo rotazionale come 
la più adeguata per gli scopi del presente lavoro. Infatti, questo metodo di misura consente la 
realizzazione di dispositivi che, a fronte di una quantità del fluido necessario per la misura, 
limitabile in base ad una corretta progettazione della geometria dell’intercapedine, presentano 
comunque vantaggi in termini di flessibilità di impiego, ampiezza del campo di misura, 
funzionamento entro grandi intervalli di temperatura e gradiente di velocità, nonché la 
compatibilità con fluidi sia Newtoniani che non. Le geometrie principali proposte nella 
letteratura [3 e 7-11] sono quelle a cilindri coassiali (fig. 1a), a doppia intercapedine (fig. 1b), a 
piatti paralleli (fig. 1c) ed a cono-piatto (fig. 1d), disponibili sia come equipaggi 
intercambiabili per la stessa unità viscosimetrica, sia montati su strumenti dedicati. Altri 
equipaggi utilizzabili con i comuni contenitori da laboratorio consistono di aste con eliche di 
diverse forme: a disco, a pale, a barra a T, a sfera, a spirale ed altre. 
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Tra i dispositivi rotazionali quelli a cilindri coassiali (fig. 1a) presentano generalmente una 
incertezza di misura più bassa, che nei migliori strumenti raggiunge lo 0,5% e solitamente non 
supera il 4%, mentre gli strumenti dotati di geometria a doppia intercapedine (fig. 1b), 
particolarmente utili nella misura di liquidi a viscosità molto bassa (fino a 0,01 mPa·s) 17, sono 
affetti da un'incertezza maggiore, mediamente pari al 6%. Altre geometrie molto diffuse come 
il doppio piatto e il cono-piatto (rispettivamente figure 1c e 1d) presentano un’incertezza 
legata alla misura della viscosità mediamente compresa tra il 3% e il 5%, valori piuttosto alti 
dovuti alla caratteristica intrinseca di questi strumenti. 
 
Fig. 1 - Geometrie dei viscosimetri rotazionali: (a) a cilindri coassiali, (b) a doppio intercapedine, (c) a 
doppio piatto, (d) cono - piatto. 
 
I metodi rotazionali forniscono misure assolute della viscosità18, indipendenti dal tipo e dalla 
configurazione dello strumento, e sono basati sulla misura della resistenza opposta da un 
liquido alla rotazione di un corpo rigido rispetto ad uno fisso. Nei viscosimetri a rotazione un 
motore elettrico fa girare, a velocità fisse o programmate, un rotore di geometria definita nel 
campione di fluido in esame. La resistenza viscosa del campione alla rotazione crea una 
coppia resistente, la cui misura consente di risalire al valore della viscosità. 
                                                 
17 Nel Sistema Internazionale la viscosità si misura in Pa·s; tuttavia, poiché è ancora assai 
diffusa la misura espressa nella vecchia unità del sistema CGS, il poise, P, (da Jean Louis 
Marie Poiseuille), è opportuno ricordare che 1 Pa·s, equivalente a 1kg·1s−1·m−1, è pari a 10 
P e, pertanto il cP corrisponde al mPa·s. In queste unità la viscosità dell'acqua a temperatura 
ambiente è circa pari a 1 mPa·s = 1 cP (1,001 cP a 20 °C). 
18 I viscosimetri assoluti sono quindi adatti anche alla misura dei fluidi non Newtoniani. Per effettuare una 
misura di viscosità assoluta è necessario che il comportamento del fluido sia descrivibile analiticamente, ovvero 
si trovi in condizioni di moto laminare e stazionario, ed inoltre che sia noto di volta in volta lo sforzo di taglio 
ed il relativo gradiente di velocità. Si deve inoltre assicurare l'omogeneità del campione e la sua stabilità 
chimica durante la misura. 
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Tuttavia, l’ampiezza del campo di misura e la relativa accuratezza, associati alla flessibilità di 
impiego (fluidi con particolato, fluidi organici, piccoli volumi di fluido disponibile per la 
misura, etc.), incidono notevolmente sul costo dello strumento, potendosi facilmente superare 
le decine di migliaia di Euro. Sulla base di quanto esposto, è apparso di interesse lo sviluppo 
di un viscosimetro rotazionale a basso costo, specifico per la caratterizzazione del 
comportamento viscoso di fluidi organici, in particolare del midollo osseo, la cui disponibilità 
è estremamente limitata, caratterizzato da prestazioni metrologiche confrontabili con quelle 
dei dispositivi già presenti sul mercato. 
 
2. Materiali e Metodi 
 
Lo strumento di misura sviluppato è un viscosimetro rotazionale a cilindri coassiali in moto 
relativo, tra i quali il fluido in esame scorre per trascinamento (fig. 3b). In tale dispositivo lo 
sforzo di taglio τ è generato dalla rotazione del cilindro interno (rotore) rispetto a quello 
esterno (contenitore) che in condizioni stazionarie di funzionamento viene mantenuto fisso. 
Al riguardo, un particolare realizzativo del sistema di misura è riportato in fig. 2a, mentre 
l’intero strumento è raffigurato in fig. 2b. 
             
Fig. 2: Immagini del microviscosimetro: (a) il rotore (in alto) estratto dal cilindro esterno (in basso); (b) 
visione d’insieme del dispositivo. 
 
Per quanto attiene ai criteri di progetto, ci si è riferiti a quanto esposto in [3] con l’ipotesi di 
mantenere il gap tra i cilindri limitato, al fine di poter approssimare il gradiente di velocità del 
fluido nell'intercapedine alla linearità. In particolare, secondo le norme nazionali e 
internazionali [9-11], l’altezza dei cilindri H deve essere almeno 10 volte maggiore del gap δ, e 
inoltre deve risultare R2/R1≤ 1,1. Sempre con riferimento a [3], note le caratteristiche 
geometriche del dispositivo, l'espressione di Eq.1 
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   Eq. 1 
dove:  MV2 è il momento torcente agente sul cilindro esterno; 
FV2 rappresenta l’intensità della forza agente sul cilindro esterno; 
R1 e R2 sono rispettivamente il raggio del cilindro interno e quello del cilindro 
esterno;  
H è l’altezza del cilindro interno;  
μ è la  viscosità dinamica del fluido; 
ω è la velocità di rotazione del cilindro. 
 
consente di determinare la viscosità dinamica μ del fluido, a partire dalle misure del momento 
torcente MV2 agente sul cilindro esterno e della velocità angolare ω del rotore interno. 
In base ad un’analisi di massima delle caratteristiche del midollo osseo ed alle informazioni 
fornite da personale medico ortopedico, è stato possibile stimare per lo strumento un campo di 
viscosità compreso tra 1 e 100 mPa·s, che possa tuttavia essere esteso con facilità fino a 
10.000 mPa·s. Inoltre, tra i requisiti di misura, occorre ricordare come il volume di fluido 
necessario per la misura debba essere limitato a circa 5 cm3. I valori di viscosità relativi al 
campo di misura stimato assieme al citato volume di fluido disponibile, nonché ai vincoli 
fluidodinamici posti dai valori limite di Taylor e Reynolds, consentono di determinare in 
modo opportuno le dimensioni della coppia di cilindri di misura attraverso una simulazione 
numerica. Pertanto, è stato individuato un valore del diametro interno del cilindro contenitore 
(esterno) pari a D2=2R2=27,00±0,01mm ed un diametro del cilindro rotante, posto all’interno 
del cilindro contenitore (fig. 1a), pari a D1=2R1=25,40±0,01mm; l’elemento rotante viene poi 
realizzato con base inferiore scavata, al fine di ridurre al massimo l’interazione del fondo del 
rotore con il fluido (effetto Ekman). Il rotore viene quindi accoppiato rigidamente ad un 
micromotore elettrico in corrente continua, per tramite di un riduttore di velocità che permette 
di sottoporre il fluido a gradienti di velocità compresi tra 100 e 3000 s-1, corrispondenti 
rispettivamente a velocità di rotazione del rotore nel range di circa 55 e 1650 giri/min. La 
velocità angolare viene misurata da un encoder magnetico incorporato nel motore elettrico. 
Con riferimento alla fig. 3, il cilindro esterno viene poi collegato rigidamente ad un supporto 
rotante montato su un cuscinetto radiale19. 
Una volta azionato il motore elettrico, il fluido messo in rotazione dal rotore determina un 
effetto di trascinamento sul cilindro esterno il quale tenderà a ruotare insieme al fluido. Per 
                                                 
19 Nonostante il carico su cuscinetto sia assiale, è stato utilizzato un cuscinetto radiale in quanto, a parità di 
dimensioni, presenta un coefficiente di attrito minore per quest'applicazione. Anche le dimensioni del cuscinetto 
(diametro interno e diametro esterno) sono state scelte in base ad un compromesso tra coppia resistente 
(proporzionale al diametro medio del cuscinetto) e stabilità del supporto collegato al cuscinetto. 
IX Giornata di Studio INGEGNERIA BIOMEDICA: progettazione dei materiali protesici ed aspetti clinico – 
applicativi Messina, 3-07-2009. Edizioni: Dip. di Chim. Ind. e Ing. dei Materiali, ISBN: 978-88-96398-08-1. 
 286
impedire la rotazione libera del cilindro esterno viene applicata una coppia resistente, 
realizzata mediante un sistema meccanico composto da due molle di compressione uguali e 
contrapposte (fig. 3). La misura dello spostamento del cilindro esterno dalla configurazione 
iniziale è affidata ad un trasformatore differenziale lineare (LVDT), il cui nucleo, come 
mostrato in fig. 3, è collegato perifericamente al cilindro esterno in modo rigido. Il campo di 
misura del LVDT utilizzato è pari ad 1 mm e la sua sensibilità β è pari a 780 mV/mm.  Al fine 
di utilizzare il suddetto trasduttore in regime di linearità, la rotazione del cilindro esterno 
viene limitata ad un massimo di circa 1,5°, adottando un sistema di molle con valore della 
rigidezza complessiva pari a 0,16 N/mm con un’incertezza inferiore al 2 percento. In questo 
modo è possibile approssimare l’arco descritto dalla rotazione del bicchierino con la tangente 
dell’angolo. 
Per quanto attiene alla metodologia di misura, occorre considerare che, detta V la tensione 
prodotta come segnale di uscita del LVDT, questa è, come ben noto, proporzionale allo 
spostamento del nucleo Δx, secondo la relazione ∆V = β·∆x. Inoltre, lo spostamento ∆x è 
determinato dall’equilibrio che si ha in condizioni stazionarie tra il momento torcente MV2 
agente per opera delle forze viscose ed il momento resistente MR, pari alla Forza elastica F=k· 
∆x, con k pari alla rigidezza complessiva delle molle20, per il braccio di applicazione b 
misurato a partire dall'asse di rotazione del cilindro esterno, coincidente con l’asse del 
cuscinetto.  
 
Fig. 3: Disegni di particolari costruttivi del microviscosimetro: (a) molle di contrasto e (b) LVDT applicati 
al cilindro esterno; (c) visione di insieme del blocco di misura. 
 
Pertanto, l’espressione che determina l’equilibrio tra MV2 e MR è data da: 
                                                 
20 Tale grandezza è un parametro critico di progetto, infatti è possibile aumentare il limite superiore del campo 
di misura adottando molle con una costante elastica maggiore; viceversa, utilizzando molle più cedevoli, è 
possibile aumentare la sensibilità dello strumento riducendo però il suo campo di misura. 
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Dalla Eq. 2 è possibile pertanto ricavare l’espressione analitica per il calcolo della viscosità μ: 
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dove G1 è una costante dipendente esclusivamente dalle caratteristiche geometriche e 
metrologiche. Pertanto, la misura della viscosità dinamica μ viene effettuata a partire dalle 
misure simultanee della velocità angolare e della tensione di uscita del trasformatore 
differenziale rilevate in condizioni stazionarie, secondo la Eq.3. Nel caso in cui il fluido sia di 
tipo newtoniano, ossia caratterizzato da viscosità dinamica indipendente dallo scorrimento 
1 1
2 1
r R
u Rdu
dy R R R
ωγ Δ
= ⋅= ≅ = −& , il valore di μ sarà identico per qualunque valore del regime di 
rotazione ω. Nella generalità dei casi, invece, per misurare il valore della viscosità dinamica 
di un fluido, occorrerà valutarne la natura effettuando differenti rilievi di μ in corrispondenza 
ad altrettanti valori dello scorrimento γ& , ossia di ω, determinando pertanto un diagramma che 
rappresenta l’andamento dello sforzo di taglio τ in funzione del gradiente di velocità, 
valutando quindi la pendenza della curva interpolante per desumere il valore di μ. 
 
3. RISULTATI E DISCUSSIONE 
 
Al fine di validare il funzionamento del dispositivo progettato, è stata condotta una campagna 
sperimentale utilizzando un fluido di riferimento: a tale scopo, è stato utilizzato un fluido 
Newtoniano di caratteristiche reologiche note, il Wladoil SAE 90. 
 Tab. 1: Alcune caratteristiche del fluido impiegato durante la sperimentazione. 
 Wladoil SAE 90 
Punto in infiammabilità 248 °C 
Punto di scorrimento -9°C 
Tipo Olio minerale (leggero) 
Densità 897 kg/m3   @15°C 
Viscosità dinamica 179,4 mPa·s   @40°C 15,5 mPa·s     @100°C 
 
Con riferimento a quanto rappresentato nella seguente fig. 4, l’acquisizione dei segnali relativi 
alla velocità angolare, proveniente dall’encoder, ed il ∆V relativo allo spostamento ∆x 
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rilevato dal LVDT, è stata effettuata rispettivamente con un oscilloscopio ed un voltmetro 
digitale. La regolazione del gradiente di velocità γ& è stata effettuata alimentando il motore a 
corrente continua mediante un alimentatore a tensione regolabile. La catena di misura 
utilizzata è pertanto composta dei seguenti blocchi: alimentatori DC, viscosimetro, 
oscilloscopio e voltmetro, cui va aggiunta una seconda catena di misura per il rilevo della 
temperatura ambiente attraverso una termocoppia di tipo K. 
 
Fig. 4 - Catena di misura per la misura di viscosità. Oltre al microviscosimetro è presente il blocco di 
alimentazione DC, un oscilloscopio per la visualizzazione della frequenza angolare ω del motore (output 
dell’encoder) ed un oscilloscopio per la misura del momento resistente M (output del LVDT). È inoltre 
presente un sistema per il monitoraggio della temperatura ambiente  T. 
 
Per differenti regimi di velocità ω imposti al motore elettrico, l’acquisizione dei segnali in 
uscita dal microviscosimetro è stata condotta un minuto dopo aver portato il rotore alla 
velocità prefissata, in modo da operare la misura in condizioni il più possibile stazionarie. I 
valori letti sugli strumenti terminali sono stati quindi elaborati per mezzo di un programma di 
calcolo, al fine di ottenere, sulla base delle caratteristiche geometriche e metrologiche dei 
dispositivi utilizzati, i valori dello sforzo di taglio τ in funzione dello scorrimento γ& e, quindi, 
la misura della viscosità. Il confronto delle misure con i valori effettivi, sulla base delle 
certificazioni allegate ai fluidi di riferimento impiegati, ha reso possibile una prima verifica 
delle prestazioni del dispositivo sviluppato. 
È stato verificato che, al termine di ogni ciclo di misura, eventuali escursioni di temperatura 
fossero contenute entro ±1°C. 
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Fig. 5 - Minimizzazione del effetto Ekman e fattore correttivo HC. In (a) è riportata la sezione del 
complesso rotore-cilindro esterno, dove è indicata la cavità realizzata nella base del rotore per 
minimizzare le resistenze dovute ad effetto Ekman. In (b) si riportano i diagrammi sperimentali del 
momento resistente in funzione dell’altezza d’immersione H del rotore nel cilindro esterno, per tre diversi 
regimi di velocità (8 rad/s, 17 rad/s e 26 rad/s). Il fattore correttivo HC risulta individuato 
dall’intersezione delle rette interpolanti con l’asse delle ascisse (corrispondente a momento resistente 
nullo) e nel caso riportato è pari a 2,5±0,4mm 
 
Le espressioni illustrate in precedenza per il calcolo della coppia resistente e, 
conseguentemente, della viscosità, risultano approssimate per difetto in quanto non tengono 
conto del fatto che il rotore (cilindro interno) presenta una superficie di base inferiore, 
anch’essa soggetta a forze resistenti durante la rotazione (effetto Ekman), il cui contributo va 
a sommarsi a quelle prodotte sulle facce laterali dei due cilindri. Da tale contributo deriva una 
errata misura della coppia resistente dovuta all’azione del fluido sulla superficie laterale dei 
due cilindri e, conseguentemente un errore sul calcolo della viscosità. La soluzione a tale 
problema è stata condotta apportando modifiche sulla geometria del rotore ed applicando un 
fattore correttivo alla dimensione H dell’altezza dell’intercapedine, in modo da far 
corrispondere il momento resistente misurato ad una dimensione “efficace” del meato. Nel 
presente lavoro, la base del rotore è stata modificata come riportato in fig. 5a ed, al fine di 
compensare comunque gli effetti sul modello di misura, nelle Eq. 2 e 3 la lunghezza 
dell’intercapedine H è stata maggiorata di un fattore correttivo HC ottenuto come di seguito 
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descritto. Per il calcolo del fattore HC, sono state effettuate misure del momento resistente 
MV2, immergendo il rotore nel fluido a profondità H  progressivamente crescenti, in 
corrispondenza a tre differenti velocità angolari (8 rad/s, 17 rad/s e 26 rad/s). I risultati 
ottenuti hanno consentito la realizzazione dei grafici tracciati nella fig. 5b, che testimoniano la 
dipendenza del momento resistente dalla porzione di rotore immerso nel fluido, espressa 
attraverso l’altezza utile del rotore.  
Dall’analisi del grafico di fig. 5b, è possibile riscontrare come l’intercetta delle rette 
interpolanti ciascuna serie di dati (linee di tendenza medie) consenta la valutazione del valore 
del momento resistente generato dalla base del rotore. Il fattore correttivo HC, coincidente con 
l’intersezione delle linee di tendenza con l’asse delle ascisse, è quindi pari a 2,5±0,4 mm. Tale 
valore sarà utilizzato per correggere l’altezza reale H del rotore in modo da utilizzare nelle 
relazioni analitiche un valore di altezza efficace H’=H+HC e pari a 32,5mm. 
In Tab. 2 è riportato il riepilogo delle misure effettuate in laboratorio per il fluido esaminato. 
L’incertezza di misura è stata calcolata su 5 serie di dati, valutando per ciascuna serie lo 
scorrimento ed il relativo sforzo di taglio in corrispondenza a diverse velocità angolari del 
rotore; il valore della viscosità media è stato quindi ricavato come coefficiente angolare della 
retta interpolante le singole misure (ipotesi di fluido newtoniano). La dispersione dei dati 
attorno al valore medio dei valori di viscosità precedentemente calcolati è stata pertanto 
valutata in termini percentuali con un livello di confidenza pari al 95 percento. È stato inoltre 
valutato lo scarto percentuale del valore di viscosità misurato rispetto a quello nominale. 
 
Tab. 2 - Risultati medi della misura di viscosità per olio minerale Wladoil SAE 90. 
Condizioni ambientali Risultati 
Temperatura del fluido : 25 °C Fattore correttivo Hc=2,5±0,4 mm 
Pressione ambiente : 1005 mBar Viscosità dinamica media 378,6 ± 3,7 mPas 
Viscosità dinamica nominale : 
377,5 mPas 
Dispersione dei dati attorno al valor medio 
calcolata con livello confidenza pari al 95%: 
1,0% 
Scarto percentuale del valore di viscosità 
misurato rispetto a quello nominale: 0,3% 
 
Come riferito nella precedente tabella, le misure di viscosità ottenute per il SAE 90 hanno 
presentato una dispersione rispetto al valore medio inferiore o uguale all’1,0 percento, mentre 
gli scarti percentuali di tale valore rispetto a quello nominale risultano essere, in modulo, pari 
allo 0,3 percento: tale valore risulta particolarmente confortanti per quanto attiene alle 
prestazioni metrologiche del dispositivo, soprattutto se confrontati con quelli caratteristici 
della strumentazione commercialmente disponibile. Il limitato valore dello scarto percentuale 
del valore di viscosità misurato rispetto a quello nominale, pari allo 0,3% deve essere 
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attribuito alla preliminare valutazione dell’effetto Ekman per lo specifico fluido. A tale 
proposito, dipendentemente dal fatto la valutazione del valore di HC avviene in modo 
preliminare alla misura della viscosità del fluido e che la metodologia impiegata non necessita 
della conoscenza del valore della viscosità, si ritiene opportuno ricavare il fattore correttivo 
HC specificamente per ciascun fluido da esaminare. Infine, è possibile rilevare come la 
procedura di misura consenta comunque valori dello scarto percentuale valutato effettuando 
una singola serie di misure per ottenere il valore di viscosità del fluido sempre inferiori al 3 
percento. 
 
4. CONCLUSIONI 
 
In ragione dalla mancanza di dati bibliografici sulle proprietà reologiche del midollo osseo e 
dipendentemente da stringenti requisiti di misura, in particolare la natura del fluido, la limitata 
disponibilità e la sua opacità, è stato necessario procedere alla progettazione ed allo sviluppo 
di un microviscosimetro per fluidi biologici. Il dispositivo è stato pertanto realizzato in 
configurazione rotazionale a cilindri coassiali in moto relativo ed è risultato in grado di 
fornire il legame tra gradiente di velocità e sforzo di taglio e, più in generale, il valore della 
viscosità, con un valore percentuale dell’incertezza inferiore al 3 percento, anche effettuando 
una singola misurazione. Tale risultato può inoltre essere considerato più che soddisfacente, 
essendo di fatto inferiore o, al limite, confrontabile con le caratteristiche dei migliori 
viscosimetri disponibili commercialmente e di costo assai elevato. Nel prosieguo della ricerca, 
si provvederà a completare le valutazioni effettuate con una caratterizzazione metrologica più 
ampia, impiegando un maggior numero di fluidi certificati a diverso valore di viscosità e 
realizzando un sistema automatico che possa provvedere anche al rilievo ed al controllo della 
temperatura del fluido in esame. Al termine della suddetta fase di studio verrà individuata la 
specifica procedura per la valutazione della viscosità del midollo osseo umano. 
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SOMMARIO  
 
I tessuti biologici possono essere modellati come mezzi porosi rinforzati da fibre di collagene. 
In questo articolo, proponiamo una rassegna dei nostri modelli teorici sull’effetto delle fibre 
di collagene sulle proprietà’ fisico-meccaniche dei materiali biologici. 
 
INTRODUZIONE 
 
Soft tissues can be seen as porous composite materials, comprised of a matrix reinforced by 
collagen fibres, and permeated by a fluid in which several ionic species are dissolved. We 
have been primarily interested in the study of the elasticity and permeability of soft tissues, 
and of articular cartilage in particular. 
For tissues in which collagen fibres are oriented in one or more specific directions (e.g., 
tendons, blood vessels, intervertebral discs), the effect of the fibres is taken into account by 
means of additional, anisotropic terms in the strain energy potential 0. This class of models 
was extended to include, e.g., the effects of directional dispersion [2]. By using previously 
developed methods of directional averaging [3] [4], we showed that, for tissues with a 
statistical distribution of collagen fibres, such as articular cartilage, the superposition method 
leads to an integral form of the strain energy potential, in which the integrand is an explicit 
function of the deformation [5]. Except for a few particular cases, such strain energy potential 
cannot be reduced to a form in which the integral does not contain the deformation, which 
makes the analytical use of this potential impossible. However, this strain energy potential, 
along with the related stress and elasticity tensor, can be effectively implemented into a Finite 
Element package [6]. 
Cartilage permeability has been related directly to the orientation of the orientation of the 
non-collagenous macromolecules which constitute the tissue matrix [7]. These studies 
predicted permeability to be isotropic in the undeformed configuration, and anisotropic under 
compression, but neglected tissue anisotropy caused by the collagen network. We studied the 
permeability of a porous fibre-reinforced material [8], applied the resulting model to articular 
cartilage [9], and were successful in explaining some controversial experimental results [10]. 
We plan to extend these studies to include the electromechanical effects arising from the 
charged nature of the structural macromolecules in the tissues, the effects of growth and 
adaptation, and to apply these methods to the modelling of joint contact problems. 
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DIRECTIONAL AVERAGES AND ARTICULAR CARTILAGE TITH MODELS 
Our approach is based on the use of directional averages for the description of the overall 
effect of the collagen fibres. We describe the set of all directions in space by the unit sphere 
2 3{ : || || 1}= ∈ =m mS R , and assume that, at each point in the system, there is a probability 
( )ψ m  to find a fibre oriented in the direction 2∈m S . The probability distribution density 
function ψ  is normalised over 2S , i.e., 
 
2 2
  ( ) ( ) 1dS dSψ ψ= =∫ ∫ m mS S .      (1) 
With reference to Figure 1, in a basis 1 2 3{ , , }e e e , if 1e  is chosen as the polar axis, a direction 
m  can be expressed as a function of the co-latitude ϑ  and the longitude ϕ , i.e. [3], 
 1 2 3( , ) cos  sin cos  sin sin  ϑ ϕ ϑ ϑ ϕ ϑ ϕ= + +m e e e .    (2) 
 
Figure 1: Global and local basis for the description of a generic fibre direction. The direction m of the 
fibre can be described in terms of the co-latitude angle ϑ and the longitude angle φ. 
 
In this way, the probability can be expressed as a function  
 ( , ) ( ( , ))ϑ ϕ ψ ϑ ϕΨ = m ,       (3) 
and the normalisation condition reads 
  
2
0 0
  [ ( , ) sin ] 1d d
π π ϑ ϕ ϑ ϑ ϕΨ =∫ ∫ .      (4) 
Because of the arrangement of the structural elements (collagen fibres and cells), we represent 
articular cartilage as a being Transversely Isotropic and Transversely Homogeneous (TITH) 
with respect to the direction of the tissue depth (Figure 2). Given a direction 0m , transverse 
isotropy and transverse homogeneity are the symmetry (i.e., invariance) for rotations about 
0m  and translations on planes orthogonal to 0m , respectively.  
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If 0 1=m e  is the direction of tissue depth, the hypothesis of transverse isotropy with respect to 
1e  implies that ψ  is invariant for rotations about 1e , and function Ψ  described in Equation 
(3) does not depend on the longitude ϕ , so that the normalisation condition (4) becomes 
  
0
  2 ( ) sin 1d d
ππ ϑ ϑ ϑ ϕΨ =∫ .       (5) 
Furthermore, the hypothesis of transverse homogeneity with respect to 1e  implies that the 
probability distribution density, in either form ψ  or Ψ , depends on the depth coordinate 
(e.g., the normalised depth coordinate x hξ = , where x  is the depth coordinate running from 
the bone-cartilage interface to the articular surface, and h  is the tissue thickness (Figure 2b)). 
 
Figure 2: Structural elements arrangement in articular cartilage, and depth coordinate, running from the 
bone-cartilage interface to the articular surface: (a) subdivision in zones (deep, middle, superficial), based 
on collagen arrangement and cell aspect ratio and (b) normalised depth coordinate: ξ = 0 and ξ = 1 
correspond to the bone-cartilage interface and articular surface, respectively. 
 
TITH MODEL FOR LINEAR ELASTICITY 
 
In Walpole’s [11] homogenisation method, the elasticity tensor L  of a composite comprised 
of a matrix phase (index 0) with N  phases of inclusions, all aligned in a given direction, is a 
function of the elasticity tensor rL , the strain concentration tensor  rA , and the volumetric 
fraction rφ  of each phase: 
 
  
1
0 0
:N Nr r r rr rφ φ
−
= =
⎡ ⎤ ⎡ ⎤= ⎣ ⎦ ⎣ ⎦∑ ∑L Z A ,      (6) 
where 
  
:r r r=Z L A , and the strain concentration tensor of the matrix,  0A , equals the 
symmetric fourth-order identity tensor, I  [11] [3]. 
In order to model the solid phase of articular cartilage as a composite made of a matrix, a 
cells, and collagen fibres, we extended Walpole’s method to composites in which at the 
orientation one of the inclusion phases was described by means of a probability distribution 
density function. Therefore, the strain concentration tensor of the statistically oriented phase 
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depends on the direction, and each term containing it must be directionally averaged [3]. In 
the application to cartilage [4], the elasticity tensor also depends on the depth coordinate ξ : 
 
2
2
0 0
1
0
( ) ( ) ( ) ( ) ( ) ( ; ) ( ) ( ) :
( ) ( ) ( ) ( ) ( ; ) ( ) ( ) .
c c f f
c c f f
dS
dS
ξ φ ξ φ ξ ξ φ ξ ψ ξ
φ ξ φ ξ ξ φ ξ ψ ξ −
⎡ ⎤= + +⎣ ⎦
⎡ ⎤+ +⎣ ⎦
∫
∫
m m m
m m m
L L Z Z
I A A
S
S
 (7) 
The linear TITH model has introduced an analytical tool for describing fibre orientation as a 
function of depth, based on experimental information (e.g., [12]). It also served as the basis 
for a “post-homogenisation” extension to non-linearity, obtained by means of energetic and 
mesh superposition methods in Finite Elements [13]. Although this method proved efficient in 
general, it could not overcome the non-realistic assumption of collagen fibres having the same 
stiffness in tension and compression, which is caused by the intrinsic linearity of the 
homogenisation procedure described in Equation (7).  
Therefore, starting from a completely different approach, we therefore developed the non-
linear TITH model, which is discussed in the next section. 
 
TITH MODEL FOR NON-LINEAR ELASTICITY 
 
For tissues in which collagen fibres are oriented in one or more specific directions (e.g., 
tendons, blood vessels, intervertebral discs), the effect of the fibres is taken into account by 
means of additional, anisotropic terms in the strain energy potential. For the case of two 
families of fibres, the elastic potential is given by the superposition of an isotropic 
contribution representing the matrix, and two anisotropic contributions, each representing one 
family (e.g., 0). For an incompressible material with N  families of fibres, each aligned in the 
direction ( )αM , the elastic potential can be written as a function of the distortional 
deformation right Cauchy-Green deformation tensor 2 3 2 3T TJ J− −= = =C F F F F C  (where 
F  is the deformation gradient, detJ = F  is the volumetric deformation, and 1 3J −=F F  is 
the distortional deformation gradient [14]). If indices 0 and f denote matrix and fibres, 
respectively, 
  ( ) ( )0 0
1
( ) ( ) ( , )
N
f fW W W
α α
α
φ φ
=
= + ∑C C C A ,     (8) 
where ( ) ( ) ( ) ( )( )α α α α= ⊗A M M M  is the structure tensor of the α-th family of fibres. 
If the fibres have a statistical orientation, then their arrangement is described by a probability 
density function, ( )ψ M , defined similarly as in Equation (1), but depending on the referential 
direction M  rather than the current direction m  that was used for the linear case. Therefore, 
the summation in Equation (8) becomes an integral over the unit sphere 2S  [5]: 
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2
 0 0( ) ( ) ( , )f fW W W dSφ φ ψ= + ∫C C C AS .     (9) 
The integral  
   
2 2
  ( ) ( , ) ( ) ( , ( )) ( )e f fW W dS W dSψ ψ= =∫ ∫C C A M C A M MS S ,  (10) 
is called the ensemble fibre potential [6]. In general, it is not possible to find an exact 
expression of the ensemble potential containing only structural parameters (the probability ψ , 
and the structure tensor A ), i.e., in which the deformation does not appear explicitly appear. 
A case in which such expression exists is when the fibre potential is an affine function of A , 
e.g., the neo-Hookean anisotropic potential ( a  is a material parameter) [5]: 
 ( , ) [ : 1]fW a= −C A C A .       (11) 
In this case, Equation (9) can be written as 
   0 0( ) ( ) ( , )f fW W Wφ φ= +C C C H ,      (12) 
where tensor H is the statistical average of A, 
 
2
  dSψ= ∫H AS ,        (13) 
and it has been previously introduced by Gasser et al. [2], based on different considerations. 
Equation (4) is a good approximation of Equation (9), when the fibres have a small directional 
dispersion, i.e., the probability ψ  has a peak at a given direction *M , e.g., for the case of 
arterial walls [2]. However, Equation (12) cannot be used for articular cartilage, as the fibres 
are in general not aligned, and have a depth dependent arrangement, as shown in Figure 2.  
In order to model tension only fibres, the fibre potential can be expressed as 
 4( , ) ( ( , ) 1) ( , )f bW I W= −C A C A C AH ,     (14) 
where ( , )bW C A  is a “base” potential, and the Heaviside step 4( ( , ) 1)I −C AH  “deactivates” 
fibres in compression. Indeed, 4 ( , ) :I =C A C A  is the fourth invariant of the distortional right 
Cauchy tensor, equal to the square of the distortional stretch in the fibre direction, 
 24 ( , ( )) : ( ) fI λ= = ⋅ =C A M C A M M CM ,     (15) 
where 2 1 0fλ − >  when the fibre is stretched, and 2 1 0fλ − <  when the fibre is compressed. 
The ensemble fibre potential then becomes 
  
2
 4( ) ( ( , ) 1) ( , )e bW I W dSψ= −∫C C A C AHS ,     (16) 
which is evidently not an affine function. Therefore, in the case of tension-only fibres, it is 
impossible to pass from Equation (9) to Equation (12), regardless of the form of fW  and ψ . 
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However, it is always possible to numerically verify the convexity of the ensemble potential, 
and to implement it into a Finite Element code [6]. 
Assuming that the “base” potential depends solely on 4I , it can be expressed as an expansion 
in powers of 4 ( , ) 1I −C A , so that the ensemble potential becomes 
    
2
 4 4
1
( ) ( ( , ) 1) ( ( , ) 1)ne n
n
W c I I dSψ∞
=
= − −∑ ∫C C A C AHS ,   (17) 
where nc  are material constants with the physical dimension of a strain energy. The convexity 
of each term in the sum is a sufficient condition for the convexity of eW . The convexity of the 
terms of order 1 and 2 was studied under a variety of deformation states, and for different 
probability densities ψ . In all cases studied, convexity was satisfied. In contrast, 
“comparison” terms not containing the Heaviside function, i.e., in which the fibres were 
allowed to resist compression, proved to be generally non-convex. 
For the numerical implementation, the isochoric (distortional) second Piola-Kirchhoff stress 
and material elasticity tensor relative to the ensemble potential were calculated as  
 
2
22 ( ),         4 ( )
e e
e e
W W∂ ∂= =∂ ∂S C CC CC ,     (18) 
and then inverse-Piola-transformed, to obtain the isochoric Cauchy stress and spatial elasticity 
tensor, respectively (see, e.g., [15]), 
  1 * 1 1 *[ ] ,       [ ]Te e e e eJ J Jχ χ− − −= = =σ S F S F C C .    (19) 
Similarly as eW , eσ  and eC  are given by integral expressions containing the deformation, and 
must be calculated at each integration step. These integrals on 2S  are evaluated numerically 
using a spherical t-design [16], i.e., a set (1) ( ) 2{ ,..., }Q ∈M M S  of Q  points in 2S , such that 
 
2 2
( )4  
1
( ) ( ) ( )QQf dS f dS f
απ
α == = ∑∫ ∫ M M MS S ,    (20) 
for any polynomial f  of degree k t≤ . The numerical implementation was tested on two 
sample problems: the unconfined compression of an articular cartilage specimen, and the 
study of contact mechanics in the yip joint. The proposed method [6] introduces two main 
benefits: a) it enables to account for the microstructure, while retaining a precise analytical 
form, represented by the elastic potential, which is directly implemented into Finite Elements; 
b) it is not affected by the limitation of a finite number of fibres. Because of its generality, the 
method can be applied to virtually any fibre-reinforced composite, provided that the 
arrangement of the reinforced fibres is known in the reference configuration. 
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TITH MODEL FOR PERMEABILITY 
 
The proteoglycan meshwork is deemed to be the main source of resistance to fluid flow in 
articular cartilage, and its effect has been successfully modelled mathematically [7]. 
Maroudas [17] showed that the decrease in proteoglycan volumetric fraction from the 
tidemark (bone-cartilage interface) to the articular surface corresponds to an increase in 
permeability from tidemark to surface, which is consistent with the well accepted 
“proteoglycan paradigm”. However, Maroudas and Bullough [10] also found that, in the 
upper layers of the superficial zone, permeability has a decrease instead of the expected 
increase. They ascribed this to the fact that, in the superficial zone, the collagen fibres are 
parallel to the surface, and have a higher volumetric fraction.  
Considering this to be a proof of the effect of the collagen fibres on permeability, we were 
interested in modelling this effect for a general fibre-reinforced material, and then for 
cartilage. Based on the perfect analogy between the laws of fluid filtration in porous media 
(Darcy’s law) and the electric induction in dielectric media, we recently proposed a model for 
the permeability of fibre-reinforced porous materials [8], exploiting results for dielectric 
materials reported by Landau and Lifshitz [18]. This model has then been used to verify 
whether the collagen fibres cause the anisotropy, and affect the inhomogeneity of articular 
cartilage permeability. 
Articular cartilage is considered as a composite comprised of a porous matrix (the 
proteoglycans), with volumetric fraction 0φ  and isotropic intrinsic permeability 0k , a phase of 
impermeable fibres ( 1 0k = ), with fraction 1φ φ= , and the fluid phase with fraction 
01 ( )fφ φ φ= − + . A representative element of volume (REV) describing the local properties of 
this composite material, is comprised of a segment of a fibre, together with its cylindrical 
neighbourhood, filled with the mixture of matrix and fluid. The volume Ω  of the embedding 
cylinder is such that the ratio between the volume 1Ω  occupied by the fibre and Ω  equals the 
fibre volumetric fraction, φ . The local permeability tensor is given by [8] 
   20 0(1 ) (1 )k kφ φ= − + −k a b ,       (21) 
where = ⊗a m m  (spatial structure tensor relative to direction m ) and = − = − ⊗b i a i m m , 
i  being the spatial identity tensor (with components ij iji δ= ) are the basis for second order 
tensors with transverse isotropy with respect to direction m . The overall permeability, K , at 
a given normalised depth ξ  is then obtained through the directional averaging integral 
 
2 2
( ) ( ; ) ( ; ) ( ; ) ( ; ) ( )dS dSξ ψ ξ ξ ψ ξ ξ= ⋅ ⋅ =∫ ∫K k m k m mS S ,  (22) 
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where ( ; )ξk m  is the permeability of a REV oriented in the direction m , which depends on ξ  
through the proteoglycan permeability 0k , and, as in Equation (7), ( ; )ψ ξm  is the probability 
to find, at depth ξ , a unit cell oriented in the direction m . 
In order to compare our theoretical predictions to the experimental results obtained by 
Maroudas and Bullough [10], we assumed a linear increase of the proteoglycan permeability 
and the collagen volumetric fraction from the tidemark to the articular surface. The 
probability distribution, ψ , describing the arrangement of the collagen fibres, was constructed 
from X-ray diffraction measurements [12], which showed that the fibres were oriented 
parallel to the surface in the surface zone, randomly oriented in the middle zone, and 
perpendicular to the tidemark in the deep zone. Our model was able to catch the decrease in 
permeability in the superficial zone that is associated with the parallel-to-the-surface fibre 
orientation, and gave good agreement with the experiments by Maroudas and Bullough [10] 
(Figure 3). We demonstrated that the structural arrangement of the collagen fibres plays a 
crucial role in the depth-dependent permeability of articular cartilage, and causes anisotropy.  
 
Figure 3: Axial permeability as a function of the tissue depth. The dashed line with squares represents the 
experimental results obtained by Maroudas and Bullough [10], and the solid line with diamonds 
represents the prediction of the TITH model for permeability [9]. 
 
DISCUSSION 
 
In the past years, our research has been devoted to the theoretical modelling of fibre-
reinforced materials, with particular regards to biological soft tissues. 
A major application of our research is the study of articular cartilage, which plays an essential 
role in joint mechanics. As for the case of all other tissues, the biomechanics of articular 
cartilage and its relationship with growth, adaptation, aging, injury and disease are not fully 
understood. For instance, whereas it is acknowledged that in diseased cartilage significant 
changes occur in the elastic properties and the permeability, the mechanisms that lead to these 
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changes are still largely unknown. In order to understand the biomechanics of the pathological 
state, it is essential to understand the biomechanics of the normal, healthy state.  
This is what our research aims at, through the study of the physico-mechanical properties of 
the tissue, from the microscopic to the macroscopic scale. Only a microstructural study can 
capture the macroscopic effects of microscopic causes, e.g., the effect of the degeneration of a 
specific macromolecule in terms of overall tissue permeability.  
In a long-term perspective, this research could be integrated with growth mechanics models 
(e.g., [19]) in order to follow the evolution of the mechanical properties as a function of the 
evolution of the microstructure, for example, the evolution from healthy to pathological state. 
As mentioned above, the significance of this research is not limited to biomedical 
applications. Historically, the first attempts to describe the behaviour of biological tissues 
were made by applying models originally developed for industrial applications. Now that 
biological tissue biomechanical research is no longer a side-field of research, this can also 
work in the other direction: the development of advanced non-linear microstructural material 
models for biological tissues can also find application in the study of composite and porous 
materials of industrial interest. 
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SOMMARIO  
 
L’erba artificiale sta trovando sempre più largo impiego nella costruzione dei campi da 
calcio: sono state raggiunte prestazioni ergonomiche soddisfacenti e, rispetto ai campi in 
erba naturale, la fruibilità (in termine di ore al giorno e di condizioni meteorologiche) è 
maggiore mentre i costi di manutenzione risultano drasticamente ridotti. Negli anni, sono 
state ideate e costruite diverse tipologie di superfici di gioco e non è agevole identificare 
criteri per discriminare le rispettive prestazioni. 
Questo lavoro presenta una metodologia sperimentale che permette di valutare le 
accelerazioni percepite a livello delle articolazioni di caviglia e ginocchio durante alcune 
manovre tipiche del gioco del calcio. La metodologia messa a punto è stata utilizzata per 
confrontare un terreno naturale con due diverse superfici artificiali ed ha permesso di 
evidenziarne la diversità di prestazioni dal punto di vista ergonomico. I risultati sperimentali 
sono stati discussi alla luce delle proprietà meccaniche misurate in un precedente lavoro. 
 
1. INTRODUZIONE  
 
L'erba artificiale ha fatto la sua comparsa in Europa circa quindici anni fa; si trattava di una 
fibra di polipropilene intasato con sabbia che però creava importanti inconvenienti (per 
esempio, l’abrasione durante le cadute); la ricerca e la sperimentazione hanno portato alla 
realizzazione, circa due anni fa, di una fibra meno dura, in polietilene, intasata sempre con 
sabbia nella parte inferiore, ma con granuli di gomma in quella superiore (fig. 1). Il successo 
di tali nuove superfici è stato notevole, prova ne sia che furono ammesse nelle Coppe europee 
a partire dal 2005 e nei Mondiali tedeschi del 2006 fu possibile disputare il 40% degli incontri 
preliminari su dei manti artificiali. 
Conseguentemente allo sviluppo di queste tecnologie, si è reso necessario stabilire dei criteri 
di giudizio e di confronto tra le diverse soluzioni prodotte e commercializzate. Le federazioni 
calcistiche, per esempio, hanno stabilito criteri di massima per l’accettabilità, riferendosi ad 
aspetti di gioco (rimbalzo e rotolamento del pallone) e ad alcune proprietà chiave del terreno 
(capacità di assorbire gli urti, attrito scarpa-terreno); dal punto di vista biomeccanico è emersa 
la necessità di valutare le rispettive possibilità di infortunio. In questo lavoro si cerca di dare 
un contributo in questa direzione, avendo scelto di misurare le accelerazioni percepite a 
livello delle articolazioni di caviglia e di ginocchio. Viene quindi illustrata la metodologia che 
è stata messa a punto e vengono analizzati i risultati alla luce delle proprietà meccaniche dei 
terreni che sono state misurate in un precedente lavoro [1,2]. 
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Figura 1 Stratigrafia dei terreni sintetici 
 
2. MATERIALI E METODI 
  
Gli atleti sono stati strumentati mediante 6 accelerometri capacitivi [3-6]: 3 accelerometri 
uniassiali con fondo scala pari a 3 g (PCB 3801D1FB3G, PCB Piezotronics, USA), ed altri 3 
accelerometri capacitivi uniassiali con fondo scala pari a 20 g (PCB 3801D1FB20G, PCB 
Piezotronics, USA); si è scelto di adoperare accelerometri di tipo capacitivo in quanto era 
importante, in questo caso, rilevare anche la componente statica dell’accelerazione. I modelli 
scelti sono il risultato di un compromesso tra la sensibilità e la risposta in frequenza: in base 
alla letteratura disponibile si è valutato fosse sufficiente rilevare la risposta in frequenza fino a 
50 [Hz]; gli accelerometri scelti presentano una frequenza di risonanza superiore ai 350 Hz. 
Le basi degli accelerometri sono state montate su tre facce ortogonali di due cubetti di legno 
da 30 x 30 x 30 [mm3], successivamente incollati su di un profilato d’alluminio ad una 
distanza pari alla distanza tra le articolazioni di caviglia e ginocchio (Fig. 2). Gli 
accelerometri sono stati orientati secondo i tre assi anatomici caratteristici (antero-posteriore, 
medio-laterale e assiale).  
I sensori sono stati vincolati all’arto inferiore tramite alcune fasce di gommapiuma con strep 
in velcro (Fig. 2). 
Per quanto riguarda l’acquisizione dei dati, ci si è avvalsi di un registratore Sony Digital PC 
208 A, avente un’autonomia di registrazione fino a 4 ore per cassetta, alimentazione ibrida e 
fino ad 8 ingressi. 
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Fig. 2 – Strumentazione dell’arto inferiore dell’atleta 
 
Il protocollo di prova ha previsto l’esecuzione di alcune manovre tipiche e frequenti del gioco 
del calcio, così come segnalato da alcuni medici sportivi con i quali ci si è messi in contatto. Il 
soggetto era in grado di cadenzare la propria andatura secondo una frequenza prestabilita 
grazie ad un metronomo, alloggiato nello zainetto insieme con la restante strumentazione. 
Le manovre di riferimento che sono state individuate sono: 
- corsa a 168 bpm lungo tutto il perimetro del campo; 
- corsa a 200 bpm dalla porta verso il centrocampo; 
- slalom stretto intorno a 5 birilli da scartare, posti sulla linea di centrocampo a 225 cm di 
distanza; 
- percorso con tre cambi di direzione (zig zag a 45°);  
Le prove sono state ripetute su tre tipi di campi differenti, utilizzati da giocatori dilettanti, 
messi a disposizione dal Comune di Torino: un campo in terra battuta, un campo intasato con 
mescola termoplastica, un campo intasato con SBR vulcanizzato (pneumatici triturati). 
Per poter identificare i punti caratteristici del passo è stata fatta un’indagine visiva 
dell’andamento delle accelerazioni lungo i tre assi della tibia seguendo le indicazioni fornite 
dagli studi di Mario A. Lafortune [3]. Il periodo di un passo completo è risultato pari a circa 
0,735 s; la durata del contatto piede-terreno è stata quantificata pari a 0,25 s; i rispettivi grafici 
sono riportati in figura 3.  
Una volta riconosciute tutte le fasi del passo si è proceduto all’analisi dei dati, identificando i 
seguenti valori caratteristici sui grafici delle accelerazioni:  
• PPX, PNX – rispettivamente picco positivo e picco negativo lungo l’asse antero-
posteriore; 
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• PPY, PNY – rispettivamente picco positivo e picco negativo lungo l’asse medio-
laterale; 
• PPZ, PNZ – rispettivamente picco positivo e picco negativo lungo l’asse tibiale; 
• PRIS – picco dell’accelerazione risultante (XYZ). 
 
 
Figura 3 – Fasi del passo 
 
In ciascuna manovra, questi dati sono stati rilevati su un campione di almeno dieci elementi in 
modo da essere in grado di valutare i valori medi, le deviazioni standard e verificare, mediante 
il T test, se i terreni provati si comportassero in modo significativamente differente. 
 
3. RISULTATI E DISCUSSIONE 
I risultati ottenuti vengono esposti suddividendo le prove a seconda che implicassero una 
prevalente azione verticale (corsa a 168 bpm, corsa a 200 bpm) o una prevalente azione 
trasversale (prova di slalom stretto, percorso a zig-zag, prova di scatto e arresto libero). 
Prove a prevalente azione verticale 
Per il confronto delle accelerazioni è stata considerata la componente che ha presentato valori 
di picco più elevato ossia PPZ; la tabella che segue riporta i risultati del Test T per il 
confronto della media. 
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Tab. 1 – Corsa 168 bpm, T test 
  Terreno SBR 
Termoplastico p<1E-3 p<1E-3 
SBR ≈ / 
 
Nel complesso, il terreno in mescola termoplastica è risultato produrre accelerazioni verticali 
più contenute rispetto al terreno naturale e quello intasati con SBR. Questi ultimi hanno un 
comportamento simile che può essere spiegato in base alle prove di laboratorio: il terreno 
intasato con SBR è meno rigido del terreno naturale, ma questo beneficio è parzialmente 
bilanciato da un minore smorzamento. 
Per quanto riguarda la corsa a 168 bpm è quindi consigliabile il terreno intasato con mescola 
termoplastica per ciò che concerne l’usura delle articolazioni prodotta da azioni ripetute e da 
urti (accelerazioni verticali). L’analisi dei dati ottenuti con le prove di corsa a 200 bpm e di 
scatto ed arresto liberi ha sostanzialmente confermato le osservazioni riportate nel precedente 
paragrafo, con l’unica eccezione che, in questo caso, il terreno intasato con SBR ed il terreno 
naturale sono risultati produrre picchi di accelerazione verticale significativamente diversi, 
più elevati per il primo. Tale risultato può essere spiegato in base all’andamento non lineare 
della rigidezza per il terreno in SBR vulcanizzato: all’aumentare della sollecitazione, la 
rigidezza aumenta. 
Così come prevedibile a priori, le accelerazioni che si sono verificate nelle prove di scatto e 
arresto liberi e nella corsa a 200 bpm sono significativamente superiori a quelle della corsa a 
168 bpm. 
 
Prove a prevalente azione orizzontale 
Nelle prove di slalom stretto e di zig/zag, la componente di accelerazione considerata è stata 
quella orizzontale, ottenuta dalla composizione dei rispettivi vettori lungo la direzione x e 
lungo la direzione y. E’ risultata essere più ripetibile la prova di slalom stretto pertanto a 
questa si è fatto riferimento per la valutazione delle azioni tangenziali scambiate con il 
terreno. La tabella che segue riporta i risultati del Test T per il confronto della media. 
 
Tab. 2 – Prova di slalom stretto, T test 
 Terreno SBR 
Termoplastico p<1E-2 p<3E-2 
SBR ≈ / 
 
Prendendo come riferimento la prova eseguita sul terreno si osserva come i valori massimi di 
accelerazione mostrino una buona similitudine con quelli del terreno in SBR vulcanizzato. Il 
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campo a Mescola termoplastica denota invece livelli medi di accelerazione maggiori rispetto 
al terreno in ogni punto notevole esaminato.  
Questi risultati confermano le rilevanze registrate dalle prove statiche di laboratorio dove il 
terreno in mescola termoplastica aveva prodotto i massimi valori di attrito. Infatti è verosimile 
che lo slalom stretto sia una prova regolata principalmente dalle forze di attrito statico e 
dinamico proprie di ogni superficie. 
Nelle azioni di gioco a prevalente azione orizzontale (per esempio nella manovra di ‘scarto’ di 
un giocatore), il fondo a mescola termoplastica risulta dunque più pericoloso dal punto di 
vista infortunistico, mentre il fondo in SBR produce sollecitazioni paragonabili a quelle della 
terra battuta. 
Non è stato possibile procedere ad un’analisi statistica rigorosa dei dati ottenuti nelle prove di 
scatto – arresto libero; tali prove avrebbero permesso di confrontare la reazione orizzontale in 
direzione antero-posteriore. In base ad un’analisi qualitativa sembrerebbero confermate le 
osservazioni esposte per le prove di cambio di direzione, ma occorrerebbe ripetere le prove a 
causa della eccessiva dispersione dei risultati.  
Un’ulteriore analisi statistica è stata finalizzata alla verifica della ripetibilità dei risultati e 
quindi all’analisi della regolarità dei terreni esaminati; la successiva Tabella 2 riporta i 
risultati del test F per il confronto della varianza. 
 
Tab. 3 – Corsa 168 bpm, p per il  test F 
 Terreno SBR 
Termoplastico p<1E-3 p<2E-3 
SBR ≈ / 
 
Il terreno intasato con mescola termoplastica è risultato essere il più regolare avendo prodotto 
una minore dispersione nei dati misurati e quindi, da questo punto di vista, si qualifica come 
la superficie più sicura dal punto di vista infortunistico. 
 
4. CONCLUSIONI  
 
Il fine di questa sperimentazione era capire se esistessero differenze significative, per quanto 
riguarda il rischio di infortunio, trai campi da calcio naturali (costituiti essenzialmente da terra 
battuta nel caso dei giocatori dilettanti) e quelli artificiali intasati con diversi materiali. 
Le prove eseguite si possono suddividere in due gruppi: il primo comprende le prove in cui 
l’azione trasmessa dal terreno era prevalentemente verticale; il secondo comprende le prove in 
cui l’azione esercitata dal terreno era prevalentemente orizzontale. 
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Riguardo le prove con reazione del fondo di tipo verticale, l’SBR vulcanizzato presenta un 
comportamento molto simile al terreno per livelli di sollecitazione medio-bassi, mentre ha 
prodotto accelerazioni decisamente più elevate nel caso di livelli di sollecitazione elevati. Il 
terreno in mescola termoplastica viceversa, ha sempre prodotto accelerazioni verticali 
significativamente più contenute a causa della sua maggiroe capacità smorzante. A livello 
biomeccanico, l’accelerazione verticale può essere posta in relazione con il rischio di traumi a 
livello osteo-articolare e all’affaticamento. Il terreno a Mescola termoplastica è apparso 
dunque essere il più sicuro per quanto riguarda la probabilità di lesioni o usura a carico 
dell’apparato scheletrico, ma verosimilmente risulta altresì più faticoso a causa delle 
maggiore dispersione di energia che qui si verifica. 
Analizzando le prove del secondo gruppo ossia con reazione trasmessa dal fondo pressoché 
orizzontale, si è dimostrato come in occasione di bruschi spostamenti laterali e di repentini 
arresti i valori di picco delle accelerazioni tendano ad essere maggiori in senso assoluto nei 
terreni in mescola termoplastica rispetto a quelli in SBR vulcanizzato o in terra. Tale 
comportamento deriva dal maggiore coefficiente di attrito della superficie in mescola 
termoplastica. In particolare, dal punto di vista biomeccanico, il valore più indicativo della 
maggiore probabilità di infortunio è dato dall’ampiezza del picco negativo sull’asse medio-
laterale, essendo questo la causa principale dell’introversione del piede con conseguenti 
distorsioni a livello della caviglia. 
Le prove nel loro complesso hanno permesso di evidenziare come il campo di gioco che si 
avvicina maggiormente al terreno è quello sintetico con fondo SBR vulcanizzato. Il fondo con 
mescola termoplastica si comporta meglio o peggio rispetto al terreno a seconda del tipo si 
prova considerato. A propostito di quest’ultimo, va infine segnalata la straordinaria regolarità 
ed ripetibilità dei tracciati accelerometrici sia riguardo ai tempi sia riguardo all’ampiezza delle 
accelerazioni misurata in corrispondenza dei vari punti notevoli. Tale comportamento lascia 
dedurre che i campi realizzati con mescola termoplastica abbiano un fondo maggiormente 
regolare.  
Nel complesso è lecito affermare che entrambi i terreni sintetici non destano particolari 
perplessità per un uso normale nell’ambito del gioco del calcio; le prestazioni infatti sono 
generalmente o simili o migliori di quelle proprie per la terra battuta.  
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SOMMARIO 
 
In questo lavoro viene presentato uno studio sulla crescita e sulla mutagenesi di 
microrganismi industriali. L'apparato utilizzato per condurre tale studio consiste di una 
cavità (Cella TEM) che, genera al suo interno un campo elettromagnetico trasversale 
costante. Generalmente infatti, queste celle sono usate in diverse applicazioni biomediche e 
per studiare l’effetto di campi elettromagnetici sulla materia. La cella TEM è stata progettata 
per generare campi elettromagnetici uniformi al suo interno alle frequenze di 900, 1800 e 
2100 MHz che corrispondono a quelle GSM/UMTS degli attuali cellulari. Con questo sistema 
si è quindi condotto uno studio sugli effetti da esposizione da radiofrequenza, sulla crescita 
microbica e sulla mutazione. Sono stati utilizzati ceppi batterici di Escherichia coli.  
 
INTRODUZIONE 
 
Escherichia coli (abbreviato solitamente con E. coli) è un batterio commensale Gram 
negativo, di forma bastoncellare, a crescita rapida e facilmente coltivabile in laboratorio. È 
una delle specie principali di batteri che vivono nella parte inferiore dell'intestino di animali a 
sangue caldo (inclusi gli uccelli e i mammiferi), e sono necessari per la digestione corretta del 
cibo. Sono attualmente disponibili svariati ceppi batterici appartenenti alla specie E. coli, 
dotati di peculiari caratteristiche genotipiche, utili per lo studio di numerosi meccanismi 
biologici. In particolare, tale microrganismo è da tempo utilizzato come modello per lo studio 
dei sistemi di riparazione del DNA e della loro attivazione in seguito all’interazione con le 
radiazioni UV e con i campi elettromagnetici.  
Nel presente studio abbiamo utilizzato il ceppo di E. coli JC411 per analizzare gli effetti 
dell’esposizione al campo elettromagnetico alla sopravvivenza batterica e sui tassi di 
mutazione a rifampicina-resistenza. Il tasso di mutazione a rifampicina-resistenza è, infatti, 
ampiamente utilizzato come parametro per l’analisi delle frequenze mutazionali nei ceppi 
batterici naturalmente sensibili all’antibiotico rifampicina, che blocca la sintesi dell’RNA a 
livello dell’inizio della trascrizione. La capacità di sopravvivere in presenza di rifampicina è 
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solitamente associata a mutazioni nel gene rpoB che codifica per la catena beta dell’RNA 
polimerasi.  
 
APPARATO SPERIMENTALE 
 
L’apparato sperimentale utilizzato per lo studio sulla mutagenesi dell’E. coli consiste nell’uso 
di celle TEM aperte[1] e chiuse [2], interamente progettate e realizzate in loco. Un generatore 
a radio frequenza tipo ROHDE & SCHWARZ alimenta le celle. Esso è capace di lavorare tra 
frequenze da 9 kHz a 3 GHz, Fig. 1. 
La cella TEM chiusa è una cavità ermetica adatta alle più alte frequeze poiché limità la 
possibilità di irraggiamento elettromagnetico verso l’esterno. Essa può essere considerata 
come una linea di trasmissione chiusa quasi piana e presenta una forma a sezione rettangolare 
affusolata agli estremi [2]. 
 
 
Figura 1: Apparato Sperimentale 
 
La cella TEM aperta è invece dettagliatamente illustrata nella referenza [1]. L’impedenza di 
uscita del generatore RF è di 50 Ω e per questo motivo le celle sono state progettate per avere 
la stessa impedenza caratteristica. Le dimensioni della cella chiusa sono 33.75 cm 
(lunghezza), 11.25 cm (larghezza) e 13.50 cm (altezza), Fig. 2. Tali dimensioni sono state 
scelte per avere il miglior comportamento alla frequenza di 1800 MHz ma è stata testata per 
lavorare senza problemi anche a 900 e 2100 MHz. Si sono scelte queste tre frequenze perché 
sono quelle utilizzate dai cellulari GSM e dai nuovi sistemi UMTS, e a tale scopo si vuole 
studiare gli effetti da esposizione da RF su microrganismi. La forma della cella è stata scelta 
in modo da avere continuità di campo al suo interno e da poter collegare connettori coassiali 
standard di alta frequenza ai sui due estremi. 
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Figura 2: misure della cella TEM 
 
Per poter effettuare questo studio, la cella TEM è stata aperta superiormente per poter 
appoggiare il contenitore dei ceppi batterici sul piatto in posizione centrale, richiusa 
ermeticamente e collegata ad un estremo con il generatore ROHDE & SCHWARZ mediante 
un cavo semirigido a RF. L’altro estremo della cella è stato chiuso con un’impedenza di 50 
ohm (come quella caratteristica) in modo da non avere riflessioni di segnale all’interno e 
generare un campo uniforme sull'elettrodo centrale dove saranno posizionate le colture 
contenenti i microrganismi. Lo studio dell'andamento del campo elettromagnetico nella cella è 
stato condotto con simulazioni utilizzando il software COMSOL ed è stato eseguito per tutte 
le tre frequenze. In Fig. 3 vi è riportato come esempio la simulazione effettuata a 1800 MHz.  
Come si può vedere dalla Fig. 3, le linee di campo sono ortogonali al piatto centrale e 
cambiano in intensità solo verso i bordi della cella a causa della sua forma affusolata. Questi 
risultati sono stati successivamente confermati da misure sperimentali effettuate con una 
sonda elettromagnetica posta all’interno della stessa cella.  
 
Figura 3: andamento del campo elettrico nella cella a 1800 MHz 
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Figura 4: Voli di campo all’interno della cella in funzione del segnale in ingrsso. 
 
Nel grafico di Fig. 4 viene riportato il valore del campo elettrico misurato in Volt/m da tale 
sonda, posta sul piatto centrale della cella, al variare della potenza di uscita del generatore RF 
espressa in dBm alle tre diverse frequenze. Tale studio è stato necessario per trovare il valore 
di potenza in uscita del generatore RF in modo da impostare un campo elettrico di esposizione 
uguale per tutte e tre le frequenze. 
 
RISULTATI SPERIMENTALI 
 
Il ceppo di E. coli utilizzato in questo studio è il JC411 (leuB6, fhuA2 lacY1, glnV(44)AS, 
gal-6, λ-, hisG1 (F6), rfbD1, recA1 galP69, argG6, rpsl104, malT1λR, xylA7, mtlA2, metB1). 
Questo ceppo è naturalmente sensibile all’antibiotico rifampicina, che blocca la sintesi 
dell’RNA a livello dell’inizio della trascrizione [3]. La capacità di sopravvivere in presenza di 
rifampicina è solitamente associata a mutazioni nel gene rpoB che codifica per la catena beta 
dell’RNA polimerasi [4], ed è frequentemente utilizzata per studiare la frequenza di 
mutazione di un ceppo batterico [5]. 
Per analizzare gli effetti dell’esposizione a campi a RF sulla sopravvivenza batterica e sui 
tassi di mutazione a rifampicina-resistenza, singole colonie del ceppo JC411 sono state 
inoculate in 5ml di Luria-Bertani (LB) ed incubate a 37°C fino alla tarda fase logaritmica di 
crescita (circa 5x108 cfu ml-1). 
Successivamente, 1 ml della coltura batterica è stata piastrata su LB agar (1.5%) ed esposta a 
campi a RF per 24 h a 300 C. Sono state allestite anche delle piastre di controllo non esposte a 
campi RF, incubate nelle medesime condizioni. I batteri sono stati poi recuperati dalle piastre 
di LB agar e risospesi in 1 ml di brodo LB. Opportune diluizioni della risospensione sono 
state piastrate su LB agar in presenza ed in assenza dell’antibiotico rifampicina (50 µg ml-1) e 
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incubate per 24 h a 37°C. Trascorso il periodo di incubazione, si è proceduto alla conta delle 
colonie cresciute sulle piastre con rifampicina e su quelle senza antibiotico. I tassi di 
mutazione sono stati calcolati utilizzando il metodo di Lea-Coulson [6]. 
 
Figura 5: tasso di mutazione alla rifampicina-resistenza del ceppo  JC411 non esposto (-) ed esposto alle 
tre frequenze di 900, 1800 e 2100 MHz. 
 
L’intensità del campo elettrico è stata scelta di 50, 40 e 12 Vm-1 rispettivamente per la 900, 
1800 e 2100 MHz. Come primo approccio si è preferito utilizzare i valori di campo più alti 
per avere il più alto stress sulle colture. I campi a RF non hanno prodotto effetti termici 
significativi fra campione esposto e di controllo. Infatti la temperatura dei capioni soggetti 
all’irraggiamento non è aumetata rispetto a quella dei campioni non esposti. Per questa 
ragione neppure la crescita batterica tra ha subito variazioni. I dati di Mutagenesi di Fig 5 
mostrano che il tasso di mutazione alla rifampicina-resistenza è significativamente calato 
(circa 3-volte) nei i batteri esposti ai campi a RF rispetto a quelli non esposti. Questo risultato 
induce a formulare l’ipotesi che l’esposizione ai campi RF possa essere percepito come 
segnale di stress dalla cellula batterica, innescando una risposta anti-mutagenica, 
probabilmente attraverso il potenziamento dell’attività di alcuni sistemi di riparazione del 
DNA. 
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SOMMARIO 
 
Nel presente lavoro, prendendo spunto dai limiti di esposizione alle vibrazioni per la 
sicurezza dei lavoratori del D.Lgs. 81/2008 ed in particolare all’utilizzo delle accelerazioni 
trasmesse al sistema mano-braccio, si è proceduto all’analisi di misure effettuate con una 
catena di misura innovativa basata su una maniglia strumentata con celle di carico ed 
accelerometri piezoelettrici. Dall’analisi delle misure effettuate è emerso che i vincoli 
normativi introdotti dal Titolo VIII Capo 3 del Decreto Legislativo citato risultano necessari 
ma non sufficienti proprio ai fini della sicurezza. Infatti la misura della sola accelerazione, 
come previsto dalla legge, non evidenzia sempre e comunque eventuali effetti biologici e/o 
fisiologici sul soggetto. Con la nuova catena invece si è misurata la potenza assorbita che 
meglio si lega con la forza trasmessa attraverso la vibrazione sull’operatore, infatti 
dall’analisi svolta si è evidenziato che il contributo di forze modeste con piccole 
accelerazioni evidenzia potenze assorbite dal soggetto superiori rispetto a piccole forze con 
accelerazioni elevate.  
 
1. INTRODUZIONE 
 
Il Titolo VIII Capo III artt. 199 e seguenti, dà indicazioni sulle modalità di misura e sulle 
valutazioni dei rischi a cui sono o possono essere esposti a vibrazioni meccaniche i lavoratori. 
In particolare l’art. 200 dà le definizioni di vibrazioni trasmesse al sistema mano-braccio e al 
corpo intero, nonchè dell’esposizione giornaliera trasmesse al sistema mano-braccio e al 
corpo intero. L’art. 201 stabilisce i valori limite di esposizione e dei valori di azione; mentre 
gli artt. 201 e 202 danno indicazioni sulla valutazione dei rischi e sulle misure di prevenzione 
e protezione. Infine l’allegato XXXV al D.Lgs. 81/2008 dà indicazioni su come fare le 
misure, acquisire ed elaborare i dati e quindi come valutare i rischi. Tutto questo facendo 
riferimento ad un’unica grandezza caratterizzante la trasmissione della vibrazione che è 
l’accelerazione. 
In questo lavoro si vuole evidenziare che la sola accelerazione non è esaustiva nel rilevare 
eventuali danni apportati all’operatore soggetto a vibrazioni meccaniche, ma che in alcune 
circostanze meglio si presta, ai fini dell’individuazione di eventuali danni biologici e/o 
fisiologici, la misura di potenza assorbita che meglio si lega con la forza trasmessa 
all’operatore attraverso la vibrazione meccanica. Si ricorda che la potenza trasmessa è 
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direttamente proporzionale alla forza trasmessa e metrologicamente questo si manifesta con 
una dipendenza lineare. Le misure effettuate con la nuova catena di misura sono state fatte al 
sistema mano-braccio. 
 
2. CATENA DI MISURA UTILIZZATA E MODELLO DI MISURA 
Il trasduttore realizzato nei laboratori dell’ISPESL di Monteporzio Catone (Roma) consiste in 
una maniglia strumentata su cui sono stati disposti due accelerometri piezoelettrici (vedi 
figura 1) e due celle di carico unidirezionali (vedi figure 2 e 3). 
     
   Fig. 1 –Accelerometro piezoelettrico utilizzato             Fig. 2 –Maniglia strumentata utilizzata 
 
 
Fig. 3 –Catena di misura utilizzata 
 
La catena di misura completa è composta da un eccitatore di vibrazioni Shaker (S), dalla 
maniglia strumentata (MS), da un sistema di acquisizione ed elaborazioni dati multicanale 
(SAD), da un pc (PC) ed uno strumento terminale (ST), come riportato nella figura 4. 
 
 
Fig. 4 – Schema a blocchi della catena di misura 
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Il modello di misura è stato utilizzato in conformità al disposto del D.Lgs. 81/2008 
utilizzando un generatore di vibrazioni (Shaker) su cui è stato disposto il materiale resilente 
con un carico sovrastante di massa m. 
L’eccitatore è guidato da un segnale random a banda larga o da un ingresso sinusoidale. Lo 
schema del modello di misura è mostrato in figura 5 in cui il blocco 1 rappresenta il carico, il 
blocco 2 l’interfaccia massa/eccitatore e il blocco 3 lo Shaker. 
 
 
Fig. 5 – Schema modello di misura 
 
Con tale modello si ottiene la trasmissibilità T, in quanto determinando l’impedenza della 
massa m, Zm, con l’ausilio dell’impedenza del sistema mano-braccio Zh, è possibile valutare 
la trasmissibilità. Infatti: 
m 1 2 h
1
2
mZ =jω   A  e A  trasformate di Fourier ed i valori di Z  sono ottenuti dalla ISO 10068  
A -1
A
⎡ ⎤⎢ ⎥⎣ ⎦
( )mh m
ZT=
Z +Z
 
In accordo con il D.Lgs. 81/2008 le impedenze del sistema mano-braccio sono costanti, 
almeno in prima approssimazione. In questo lavoro le misure fatte sono solo statiche. 
Dopo aver settato e collaudato la strumentazione, si è proceduto all’acquisizione dei dati. 
 
3. ANALISI DEI DATI CON IL MODELLO ELABORATO CON LABVIEW 
 
Dopo aver settato e collaudato la strumentazione, si è proceduto all’acquisizione dei dati. I 
valori delle misure sono stati elaborati con un apposito algoritmo e relativo programma 
realizzati dagli autori con un software (LabVIEW) di elaborazioni ed analisi dei dati. 
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Fig. 6 – Schermata del modello di misura impostato con LabVIEW 
 
 
Fig. 7 – Set up cella 1 
 
 
Fig. 8 – Set up cella 2 
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Dapprima si è proceduto al set up delle celle di carico (vedi figure 6, 7 e 8); quindi si è 
impostato lo zero come si può vedere nella figura 9. 
 
 
Fig. 9 – Set up dello zero 
Terminato il set up delle celle ed impostato lo zero, si è proceduto alle misure di sollecitazioni 
statiche con forze fino a 60 N. 
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Fig. 10 – Grafico per sollecitazioni statiche costanti con forze fino a 60 N 
 
La risposta della catena di misura per sollecitazioni costanti è risultata ottimale come si può 
vedere dal grafico della figura 10. Poi sono state fatte misure di sollecitazioni con forze di 
100, 200, 300 e 500 N che vengono riportate nelle figure 11, 12, 13 e 14. 
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        Fig. 11 – Sollecitazioni con forze di 100 N                       Fig. 12 – Sollecitazioni con forze di 200 N 
 
     
          Fig. 13 – Sollecitazioni con forze di 300 N                       Fig. 14 – Sollecitazioni con forze di 500 N 
 
Da tali diagrammi si può affermare che per sollecitazioni costanti con forze fino a 500 N il 
sistema mantiene la linearità e che superato tale valore, le celle di carico, perdono la loro 
linearità come si può notare dal diagramma di figura 14. Successivamente si è passati alla 
calibrazione degli accelerometri per passare quindi alle misure di sollecitazioni in presenza di 
vibrazioni, naturalmente la sollecitazione esterna è la pressione del soggetto sulla maniglia. 
Gli accelerometri piezoelettrici usati sono sensori attivi alimentati a 18 V con intensità di 
corrente di 3 – 4 mA che polarizzano a 22 mV. Si è utilizzato un calibratore che dà una 
accelerazione costante a 160 Hz con uscita a 22 mV. Nella figura 15 si visualizza 
l’accelerazione generata dal calibratore. 
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Fig. 15 – Accelerazione generata dal calibratore 
 
Settata la catena di misura si è proceduto a misurare le vibrazioni meccaniche sul sistema 
mano-braccio dovute a sollecitazioni variabili. La valutazione di tali vibrazioni è data dagli 
accelerometri posizionati sul sistema maniglia-mano. A tal fine il sistema di acquisizione è 
stato quindi modificato come riportato in figura 16. 
 
 
Fig. 16 – Sistema di acquisizione modificato 
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Di seguito nelle figure 17, 18 e 19, sono riportati i grafici di alcune accelerazioni per 
determinate frequenze. 
 
Fig. 17 – Accelerazioni a 40 Hz 
 
               
Fig. 18 – Accelerazioni a 100 Hz  Fig. 19 – Accelerazioni a 200 Hz 
 
Da questi diagrammi si evince che a parità di ampiezza si hanno oscillazioni maggiori per 
frequenze maggiori e che sul sistema mano-braccio hanno effetti rilevanti sia la frequenza che 
l’ampiezza della vibrazione. 
Si è passati quindi a valutare la potenza assorbita dal sistema, per cui si è dovuto modificare il 
modello ampliando il sistema di acquisizione inserendo filtri per l’integrazione ed i filtraggi, 
come mostrato in figura 20. 
Come si può notare nell’analisi dei dati e dal modello, si è voluto evidenziare la valutazione 
della potenza assorbita dal soggetto rispetto alla sola analisi delle accelerazioni trasmesse sul 
sistema. Infatti si ricorda che la potenza è data da P = F · v . 
Il segnale filtrato è stato moltiplicato istante per istante con i valori di forza misurati dalle 
celle di carico fornendo così lo spettro della potenza assorbita.  
Di seguito vengono riportati alcuni esempi di acquisizione di potenza per forze di 50 N per 
una accelerazione a 50 e 100 Hz (figure 21 e 22) e di potenza per forze di 100 N per una 
accelerazione a 100 e 200 Hz (figure 23 e 24). 
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Fig. 20 – Schermata del modello di misura per l’acquisizione della potenza 
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Fig. 21 – Spettro di potenza e accelerazione a 50 Hz     Fig. 22 – Spettro potenza ed accelerazione a 100 Hz 
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Fig. 23 – Spettro di potenza ed accelerazione a 100 Hz            Fig. 24 – Spettro di potenza ed accelerazione  
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Di seguito vengono riportati due spettri completi d’insieme uno di acquisizione di potenza per 
forze di 50 N per una accelerazione a 200 Hz (figura 25) e un altro per forze di 100 N per una 
accelerazione a 50 Hz (figura 26). 
Dagli spettri si evidenzia chiaramente come la potenza assorbita è maggiore per forze elevate 
ad accelerazioni con frequenze relativamente basse rispetto ad accelerazioni con frequenze più 
elevate e sollecitazioni modeste. Dalle misure fatte si può quindi evidenziare come il vincolo 
relativo alle sole accelerazioni fissato dal D.Lgs. 81/2008 è una condizione necessaria ma non 
sufficiente ai fini degli effetti su chi le assorbe ai fini della sicurezza sul posto di lavoro. 
 
Fig. 25 – Spettro di potenza 50 W ed accelerazione a 200 Hz 
 
 
Fig. 26 – Spettro di potenza 100 W ed accelerazione a 50 Hz 
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4. CONCLUSIONI 
Dall’analisi sperimentale fatta è risultato che la nuova catena di misura ideata con la nuova 
maniglia strumentata dotata di accelerometri e celle di carico ha dato una risposta ottimale per 
poter valutare gli effetti delle vibrazioni meccaniche soprattutto per strumenti che vengono a 
contatto diretto col sistema mano-braccio.  
L’interfaccia con il software di acquisizione ed elaborazione è risultato molto efficace e 
permette di valutare in modo quasi immediato se la misura è stata fatta in maniera corretta o 
meno. 
Il sistema di misura utilizzato è risultato duttile e si presta facilmente al cambio di trasduttori 
utilizzati per le misure; inoltre tale catena di misura può essere utilizzata anche per misure di 
vibrazioni diverse differenziandole anche per genere e, mediante opportune correzioni, può 
evidenziare risposte differenti per soggetti diversi. 
È opportuno sottolineare che tale catena ha mostrato un’accuratezza elevata. 
Infine come si è potuto notare dall’analisi ed elaborazione dei dati acquisiti, ha dimostrato 
che, per tali applicazioni, i vincoli normativi introdotti dal D.Lgs. 81/2008 risultano necessari 
ma non sufficienti. Infatti, come già detto, la misura della sola accelerazione non evidenzia 
sempre e comunque eventuali effetti biologici e/o fisiologici sul soggetto.  
Con la nuova catena invece si è misurata la potenza assorbita che meglio si lega con la forza 
trasmessa attraverso la vibrazione sull’operatore, infatti dall’analisi svolta si è evidenziato che 
il contributo di forze modeste con piccole accelerazioni evidenzia potenze assorbite dal 
soggetto superiori rispetto a piccole forze con accelerazioni elevate. 
Prossimamente tale ricerca sarà proseguita introducendo trasduttori e celle di carico triassiali 
ed estendendo con le stesse modalità la valutazione di sollecitazioni dinamiche indotte dalle 
vibrazioni. 
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Sommario 
 
L’evoluzione del metodo di trattamento delle fratture di femore distale da sempre ha mirato 
al raggiungimento di due obiettivi: stabilità meccanica, finalizzata alla precoce ripresa del 
movimento, e preservazione della vascolarizzazione del focolaio, finalizzata a limitare al 
minimo i danni di trofismo derivati dall’atto chirurgico. L'incidenza mondiale delle fratture 
dell'estremità prossimale del femore è in continuo incremento parallelamente all'aumento 
dell'età media della popolazione. Questa patologia rappresenta un'importante causa di 
morbilità e mortalità in tutte le fasce di età, in particolare tra i soggetti più anziani; si è 
calcolato che circa il 15-20% dei pazienti con frattura dell'estremità prossimale del femore 
muore entro un anno dall'evento traumatico. Queste fratture avvengono generalmente in 
seguito ad una caduta accidentale sull'anca e sono più comuni tra gli anziani, con una 
prevalenza per il sesso femminile (rapporto maschi/femmine 1:3). La maggior incidenza di 
questo tipo di fratture negli anziani è correlata ad una serie di fattori, inclusi: osteoporosi, 
malnutrizione, attività fisica ridotta, diminuzione dell'acuità visiva, deficit neurologici, riflessi 
alterati, disequilibrio ed astenia. L'età avanzata e le precarie condizioni fisiche di questi 
pazienti rendono necessario un intervento chirurgico, che comporti un basso rischio 
operatorio ed un rapido recupero funzionale. Il sistema d'inchiodatura Femoral S2 della 
Stryker offre un mezzo di un implant universale per le applicazioni destre e sinistre con 
possibilità di inserzione dell’impianto anterograda o retrograda. In particolare nel presente 
lavoro è stato realizzato un modello FE al fine di indagare lo stress shielding indotto nel 
sistema femore impianto per tipologia di inserzione anterograda (tre viti di cui una distale 
inclinata e due condilari) o retrograda (quattro viti nelle zone trocanterica e condilare), vedi 
figura 2 . I risultati ottenuti consentono di stabilire quale possa essere la tipologia di 
trattamento ottimale per questo tipo di fratture, nonché la valutazione delle tensioni e delle 
deformazioni che si destano nel sistema femore-impianto per ciascuna delle due modalità di 
inserzione del chiodo S2 sopra descritte. 
 
1. INTRODUZIONE 
 
1.1 Le fratture del femore 
Le fratture del femore sono le lesioni più comuni particolarmente riscontrabili in pazienti 
anziani. Più di 2.5 milioni di fratture del femore sono diagnosticate ogni anno nel globo. I 
sistemi di sintesi di frattura del femore proposti da Stryker offrono ai chirurghi soluzioni 
innovatrici per curare i pazienti secondo; il tipo di frattura, garantendo la mobilità, e 
soprattutto tenendo conto dell’età dei pazienti. I sistemi di sintesi progettati dalla strike 
garantiscono al chirurgo una tecnica operativa sviluppata per essere il meno possibile 
invasiva, sulla base di una vasta gamma di casistiche cliniche. Le fratture del femore sono 
classificate nei vari tipi: intracapsular (che includono le fratture femorali del collo e della 
testa), o extracapsular (che includono le fratture trocanteriche e sub trocanteriche), vedi figura 
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1. Per quanto concerne la tipologia della frattura; la posizione, la quantità di frammentazione, 
e l’angolazione svolgono ruoli fondamentali nella morbosità generale del paziente. Il chiodo 
S2 garantisce ottimi risultati di sintesi della frattura per il trattamento di fratture semplici così 
come di fratture complesse (multifragment). I vantaggi offerti da questa tipologia di sistema 
consentono la fissazione intramidollare attraverso delle viti (distali e prossimali) del main 
body del chiodo garantendo la minore dissezione del tessuto morbido, nonchè la fissazione 
stabile della frattura tramite un dispositivo di compartecipazione di carico.  
Questa patologia rappresenta un'importante causa di morbilità e mortalità in tutte le fasce di 
età, in particolare tra i soggetti più anziani; si è calcolato che circa il 15-20% dei pazienti con 
frattura dell'estremità prossimale del femore muore entro un anno dall'evento traumatico.  
 
  
Fig. 1 – Tipologie di frattura più 
comuni nel femore 
Fig. 2 - Distribuzione della tipologia di frattura del femore in 
funzione del fattore di rischio 
 
  
                                    a)                  b) 
Fig. 3 - Frattura del terzo medio 
distale del femore 
 
Fig. 4 - Impianto S2 con inserzione anterograda a) e retrograda b) 
Queste fratture avvengono generalmente in seguito ad una caduta accidentale sull'anca e sono 
più comuni tra gli anziani, con una prevalenza per il sesso femminile (rapporto 
maschi/femmine 1:3), vedi figura 2. La maggior incidenza di questo tipo di fratture negli 
anziani è correlata ad una serie di fattori, inclusi: osteoporosi, malnutrizione, attività fisica 
ridotta, diminuzione dell'acuità visiva, deficit neurologici, riflessi alterati, disequilibrio ed 
astenia. L'età avanzata e le precarie condizioni fisiche di questi pazienti rendono necessario un 
intervento chirurgico, che comporti un basso rischio operatorio ed un rapido recupero 
funzionale. Il sistema d'inchiodatura Femoral S2 della Stryker offre un mezzo di un implant 
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universale per le applicazioni destre e sinistre con possibilità di inserzione dell’impianto 
anterograda o retrograda, come mostrato in figura 4.  
L’evoluzione del metodo di trattamento delle fratture di femore distale, figura 3, da sempre ha 
mirato al raggiungimento di due obiettivi: stabilità meccanica, finalizzata alla precoce ripresa 
del movimento, e preservazione della vascolarizzazione del focolaio, finalizzata a limitare al 
minimo i danni di trofismo derivati dall’atto chirurgico. L'incidenza mondiale delle fratture 
dell'estremità prossimale del femore è in continuo incremento parallelamente all'aumento 
dell'età media della popolazione. 
 
1.2 DESCRIZIONE DEL CHIODO S2™ A/R STRYKER® 
In posizione anterograda il sistema di bloccaggio più comunemente utilizzato per questo tipo 
di chiodo, prevede due viti distali (D = 5,0 mm, L = 25÷120 mm), ed una vite prossimale 
inclinata di 50° rispetto al corpo del femore. Il chiodo endomidollare tradizionale è realizzato 
in acciaio 316 LVM; le principali proprietà di questo materiale sono riportate in Tabella 1, ma 
il limite di resistenza a fatica è aumentato del 30%. Questo tipo di acciaio inossidabile è fuso 
sottovuoto e presenta un’ottima resistenza al contatto con i flussi fisiologici, alla corrosione 
generale e intercristallina, alla vaiolatura (pitting) ed alla tensocorrosione.   
 
Tab.1 – Proprietà chimiche, fisiche, e meccaniche del materiale acciaio 316 LVM 
 COMPOSIZIONE 
CHIMICA 
(% in peso) 
MASSA 
UNITARIA 
(g/cm3) 
PUNTO 
FUSIONE
(°C) 
COEFF. DILATAZIONE 
TERMICA 
(μm/m °C) 
CARICO 
ROTTURA 
(MPa) 
MODULO D
YOUNG
(GPa) 
Ni 
13÷15 
Cr 
17÷19 8,0 1500 16,5 
Ricotto: 
700÷800 187,5 
Mo 
2÷3,5 
Mn 
< 2 
Norme di Riferimento: 
BS 7252 PT. 1 Comp. D 
Duro: 
1300÷1900  
 
2. MODELLAZIONE NUMERICA 
 
La discretizzazione del femore è stata realizzata con il codice HyperMesh, utilizzando 
elementi solidi tetraedrici a dieci gdl, con 2948 nodi e 8951 elementi, ed imponendo le 
condizioni al contorno (vincoli e carichi) rispettivamente in corrispondenza dei condili e della 
zona trocanterica. Le caratteristiche meccaniche del femore numerico, compatibili con quelle 
dell’osso umano, sono state impostate in base ai dati di letteratura disponibili per il femore 
standard sintetico di terza generazione realizzato in materiale composito, riportati in tabella 2.  
La gestione del contatto tra femore e chiodo è stata effettuata tramite algoritmi “touching” con 
una “gap distance” ottimizzata localmente in funzione della distanza reciproca tra le diverse 
parti dell’impianto e tra impianto e femore, figura 5. Per quanto concerne la modellazione del 
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chiodo e dei sistemi di bloccaggio, la discretizzazione del chiodo è stata effettuata con 
elementi solidi tetraedrici utilizzando 14824 elementi e 5045 nodi. Il modello numerico è 
stato affinato geometricamente riproducendo la sezione del corpo del chiodo quadrilobata, e 
modellando indipendentemente e singolarmente le singole parti che costituiscono l’impianto, 
figura 6.  
 
Tab. 2 – Caratteristiche meccaniche del femore 
 
 
 
Fig. 5 - Femore in materiale composito e modello FE 
 
 
  
Fig. 6 – Modello FE del chiodo 
 
3. SISTEMI DI CARICO E VINCOLO 
 
Il femore è caricato con un sistema di forze che simula l’azione dei muscoli. I valori e le 
direzioni lungo cui agiscono le forze sono stati ottenuti dai dati di letteratura Hip Joint 
Reaction, Abductor, Tensor fasciae latae, e vastus, sono riportati in tabella 3, mentre in figura 
7 è riportato lo schema di vincolo adottato per il femore. Sono state condotte delle prove 
sperimentali sono stati utilizzati due femori standard sintetici di terza generazione. In uno dei 
due femori artificiali è stato inserito, utilizzando la tradizionale tecnica chirurgica, l’impianto 
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tradizionale in acciaio S2™ con vite prossimale inclinata di 50°. Il set-up sperimentale è stato 
allestito realizzando un supporto costituito da un profilato scatolare metallico, provvisto di 
asole, al fine di consentire l’introduzione di opportune viti per il bloccaggio dei condili del 
femore, chiuso alla base e provvisto di uno spinotto filettato per il fissaggio ad una macchina 
di prova universale. La forza massima esercitata, a velocità di spostamento della traversa 
mobile pari a 0,5 mm/min, è stata imposta pari a 980 N e diretta lungo l’asse Z, i risultati sono 
riportati in tabella 4.  
 
Tab. 3 – Valori e componenti di forza per il load case adottato 
COMPONENTI DI FORZA
LOAD CASE Asse x Asse y Asse z
Hip Joint Reaction 529 [N] -320 [N] 2246 [N]
Abductor -568 [N] 42 [N] -847 [N]
Tensor fasciae latae 1 -70 [N] 113 [N] -130 [N]
Tensor fasciae latae 2 5 [N] -7 [N] 180 [N]
Vastus 9 [N] 180 [N] 910 [N]  
 
 
Fig. 7 – Condizioni di vincolo sul  femore 
 
Tab. 4 – Risultati dei tests sperimentali 
 
Spostamenti (mm)  Spostamenti (mm) 
Femore integro 
Dx Dy Dz  
Femore impiantato
Dx Dy Dz 
numerico 0,11 0,84 1,29  numerico 0,06 0,42 0,73 
sperimentale 0,13 0,88 1,3  sperimentale 0,07 0,49 0,84 
Diff. % 15 5 1  Diff. % 14 14 13 
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4. SET UP DELL’IMPLANT A/R 
 
Come già detto in precedenza, in posizione anterograda il sistema di bloccaggio più 
comunemente utilizzato per questo tipo di chiodo, prevede due viti distali (D = 5,0 mm, L = 
25÷120 mm), ed una vite prossimale inclinata di 50° rispetto al corpo del femore. Viceversa 
nel caso di inserzione retrograda del chiodo sono state previste 4 viti distali posizionate due in 
zona trocanterica edue in zona condilare, vedi figura 8. In figura 9 sono invece rappresentati 
le diverse tipologie di viti ed accessori di cui il chiodo S2 è dotato, in funzione di 
on’ottimizzazione di uso. 
 
 
Vite 1 
Vite 2 
Vite 3 
Vite 4
Vite 5
Vite 6
Vite 7
 
    A S2 implant                      R S2 implant 
 
Fig. 8 – Set up dell’ implant A/R Fig. 9 – Accessori del chiodo S2 
 
5. ANALISI DEI RISULTATI 
 
I risultati ottenuti confermano uno spostamento della testa del femore in direzione Z pari a 
0,91 mm, nel caso di implant A e di 1,08 mm nel caso di implant R, vedi figura 10, un valore 
della tensione di Von Mises  nel femore pari a 7.93 MPa, nel caso di implant A e di 6.29 MPa 
nel caso di implant R, vedi figura 11. Il valore della tensione di Von Mises  nel main body del 
chiodo, figura 12, è pari a 32.78 MPa, nel caso di implant A e di 26.64 MPa nel caso di 
implant R.  
Ad una prima analisi sembrerebbe che il metodo di inserzione retrogrado consenta una minore 
concentrazione di tensione a scapito però di un maggiore spostamento.  
In realtà andando ad analizzare più attentamente i valori di tensione di V. Mises localizzati 
nelle viti si evince che essi sono pari a 17.86 MPa nella vite 1, 24.67 MPa nella vite 2 e 13.30 
MPa nella vite 3, nel caso di implant A (figura 13), mentre nel caso di implant R, esse 
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valgono 33.35 MPa nella vite 4, 21.11 MPa nella vite 5, 11.27 MPa nella vite 6, e 19.29 MPa 
nella vite 7 (figura 14). 
  
          A S2 implant           R S2 implant 
  
          A S2 implant              R S2 implant 
Fig. 10 - Confronto tra gli spostamenti z [mm] 
nel femore per modalità di inserzione A ed R 
Fig. 11 -Confronto tra le tensioni di von mises [MPa] 
nel femore per modalità di inserzione A ed R 
 
 
A S2 implant
 
R S2 implant 
 
Fig. 12 - Confronto tra le tensioni di von mises [MPa] nel chiodo per modalità di inserzione A ed R 
 
 
A S2 implant R S2 implant 
Fig. 13 - Confronto tra le tensioni di von 
mises [MPa] nelle viti distali e 
sopracondilari per modalità di inserzione 
A 
Fig. 14 - Confronto tra le tensioni di von mises [MPa] nelle 
viti distali  e sopracondilari per modalità di inserzione R 
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MODELLAZIONE DELLA FRATTURA 
 
In base ai risultati numerici precedentemente descritti sono state condotte ulteriori analisi 
numeriche al fine di valutare l’influenza dell’ubicazione della frattura in presenza di implant 
A o R. Nella fattispecie  sono stati implementati diversi modelli numerici per frattura 
subtrocanterica, medio distale e sovracondilea, come mostrato in figura 15. 
 
Fig. 15 – Ubicazione della rima di frattura 
 
 
Fig. 16  - Confronto tra le tensioni di von mises [MPa] per modalità di inserzione A/R con ubicazione della 
frattura subtrocanterica 
 
A titolo di esempio in figura 16 è riportato il confronto tra le tensioni di von Mises 
riscontrabili nell’implant a seconda del tipo di inserzione A/R. In particolare i risultati ottenuti 
mostrano un valore pari a 230 MPa nel caso di inserzione anterograda e di 510 MPa nel caso 
di inserzione retrograda entrambe con rima di frattura localizzata in zona sub-trocanterica. I 
risultati ottenuti sono riportati in tabella 5 
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Tab. 5 – Confronto tra i risultati numerici 
 
   Def. 
Femore 
[mm] 
Tens. 
Femore 
[MPa] 
Tens. 
Chiodo 
[MPa] 
Tens. 
Vt. 1 
[MPa] 
Tens. 
Vt. 2 
[MPa] 
Tens. 
Vt. 3 
[MPa] 
Tens. 
Vt. 4 
[MPa] 
Tens. 
Vt. 5 
[MPa] 
Tens. 
Vt. 6 
[MPa] 
Tens. 
Vt. 7 
[MPa] 
Implant A not 
fractured 0.91 7.93 32.78 17.86 24.67 12.30 x x x x 
 
4.39 82.74 229.18 133.54 82.74 33.84 x x x x 
 
6.31 33.15 314.54 126.18 76.73 32.83 x x x x 
 
8.97 44.87 596.82 59.96 427.24 72.66 x x x x 
Implant R not 
fractured 1.08 6.99 26.643 x x x 33.358 2.11 11.27 19.29 
 
5.46 56.14 198.47 x x x 44.75 15.55 53.23 166.2 
 
7.65 27.96 289.56 x x x 56.32 9.98 78.69 28.96 
 
9.64 35.18 527.38 x x x 34.25 29.56 479.68 89.64 
Implant A  
Fractur 1 
Implant A  
Fractur 2 
Implant A  
Fractur 3 
Implant R  
Fractur 1 
Implant R  
Fractur 2 
Implant R  
Fractur 3 
 
 
CONCLUSIONI 
 
Scopo del lavoro era la valutazione dello stress shielding indotto nel femore dal sistema di 
chiodi S2. Sono stati sviluppati due modelli FE di femore impiantato con sistema di chiodi S2 
ad inserzione anterograda e retrograda, infine è stata valutata, mediante approccio numerico,  
l’influenza dell’ubicazione della frattura (sutrocanterica, medio-distale, o sovra-condilea) 
nella ipotesi di inserzione del chiodo anterograda o retrograda. 
In base ai risultati ottenuti si evince che: 
• Nel caso di femore integro per inserzione R aumentano gli spostamenti complessivi, 
ma nel complesso diminuiscono anche i valori delle tensioni registrate nel femore e 
nel chiodo. 
• La tipologia di frattura che in assoluto comporta i valori tensionali più elevati è quella 
localizzata nella zona sovracondilea; in particolare, per il caso di inserzione A la parte 
più sollecitata è il main body del chiodo (596 MPa), mentre nel caso di inserzione R è 
la vite distale 6 (480 MPa). 
• Nel caso di inserzione R la presenza di due viti distali piuttosto che una singola vite 
prossimale riduce di molto il valore massimo delle tensioni localizzate. 
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• In presenza di frattura localizzata nel terzo medio del femore le differenze, in termini 
di valore di tensione massima calcolate, sono minime per inserzione A o R.  
• In entrambe le soluzioni di inserzione (A/R) la seconda vite prossimale sita in zona 
condilea (rispettivamente vite 3 e vite 7) risulta essere sempre molto meno sollecitata 
rispetto alla prima. 
Sviluppi futuri del presente lavoro prevedono una successiva validazione sperimentale dei risultati 
numerici ottenuti particolarmente utile nel caso di implant con frattura. 
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SOMMARIO 
 
In questo lavoro è stato analizzato l’impatto gamba – paraurti secondo la prescrizioni della 
direttiva 2002/102/CE. E’ stato realizzato un modello FE del dispositivo gamba  impiegato 
per urti contro paraurti e spoiler simulati mediante superfici rigide e molle concentrate. E’ 
stato analizzato l’effetto sull’accelerazione, sulla rotazione e sullo spostamento della tibia dei 
parametri caratteristici del paraurti e dello spoiler al fine di fornire indicazioni di carattere 
metodologico e progettuale per limitare le lesioni subite dal pedone.   
 
1. INTRODUZIONE 
Il parlamento europeo, nel 2003, ha varato la direttiva 2003/102/CE [1] relativa alla 
“protezione dei pedoni e degli altri utenti della strada vulnerabili prima e in caso di urto con 
un veicolo a motore” che, recependo una serie di indicazioni [2] del WG17 dell’EEVC 
(European Enhanced Vehicle-safety Committee), stabilisce le prescrizioni tecniche per i 
dispositivi di prova della parte frontale dell’autoveicolo in caso di urto con il pedone.  
Il lavoro di Svoboda [3] ha come obiettivo l’ottimizzazione dei parametri geometrici del 
sistema paraurti affinché possa essere assorbita la maggior quantità possibile dell’energia del 
dispositivo di simulazione della gamba senza compromette re la sicurezza del pedone. L’idea 
base è utilizzare lo spazio di arresto nel modo più efficace possibile. Nel caso del paraurti, 
l’elemento che assorbe l’energia (energy absorber) è localizzato tra la fascia e la trave di 
sostegno del paraurti. Svoboda ha considerato un “assorbitore di energia” sia nel paraurti sia 
nello spoiler. Mediante modelli FE si è riusciti ad ottimizzare i parametri in gioco nell’impatto 
gamba – paraurti.  
I parametri presi in considerazione, per uno studio parametrico, sono:  bordo anteriore del 
cofano (bonnet leading edge); sistema fascia paraurti (bumper fascia, bumper stiffener, energy 
absorber);  sistema spoiler (bumper fascia, bumper stiffener, energy absorber).  
Fra tutti i parametri i più critici sono: a) lo spessore del assorbitore di energia (energy 
absorber), dato dalla posizione relativa tra bumper fascia e bumper stiffener; b) la posizione 
relativa tra paraurti e spoiler. Entrambe le grandezze sono state misurate sul piano medio del 
veicolo. 
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Figura 1. Configurazione originale e modificata: parametri critici  
 
Il parametro “a” (Figura 1) è stato fatto variare da 10 mm (distanza del modello base senza 
assorbitore) a 85 mm, mentre il parametro “b” da -15 mm (quando sporge indietro) a +30 
(quando sporge in avanti), considerando come 0 la posizione originale. Dai risultati ottenuti, 
si può ridurre la variazione di spessore dell’assorbitore se lo spoiler fosse utilizzato anche per 
assorbire energia di impatto. Per valori positivi di “b” (quando lo spoiler sporge in avanti) si è 
ridotta sia l’accelerazione della tibia sia l’angolo di flessione che lo spostamento “a taglio” del 
ginocchio.  
Dörr [4] ha studiato l’impatto gamba – sistema paraurti utilizzando un modello semplificato 
del sistema paraurti. Per la gamba è stato usato il dispositivo secondo la normativa, mentre il 
paraurti è stato modellato tramite due superfici cilindriche rigide, che rappresentano 
rispettivamente la fascia paraurti e lo spoiler, collegate ad un sistema di molle-smorzatori. 
Questo modello semplificato permette di valutare facilmente l’effetto di modifiche della 
rigidezza delle molle e della posizione degli elementi del paraurti.  
 
Figura 2. Modello FE del legform e di paraurti e spoiler di Dörr [4] 
 
I parametri analizzati sono: variazione dello spostamento (asse x) dello spoiler; variazione 
dello spostamento (asse z) dello spoiler;  variazione dello spostamento della fascia e dello 
spoiler lungo z; variazione della rigidezza della fascia; variazione di rigidezza dello spoiler. 
Dall’analisi dei risultati di Dörr si deduce che: 1) l’allineamento di paraurti e spoiler migliora 
l’angolo di flessione; 2) un abbassamento dello spoiler diminuisce l’angolo di flessione e 
influenza poco la decelerazione; 3) un abbassamento di paraurti e spoiler migliora l’angolo di 
flessione e la decelerazione; 4)  una minor rigidezza del paraurti migliora la decelerazione e 
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l’angolo di flessione, mentre peggiora lo spostamento; 5)  uno spoiler più rigido migliora 
l’angolo di flessione ma peggiora la decelerazione. Nei lavori di Svoboda e Dörr manca lo 
studio dell’interazione dei parametri. Dörr mette in evidenza il ruolo della rigidezza 
sull’accelerazione. Entrambe concordano sull’utilità dello spoiler per ridurre le lesioni al 
pedone.  
 
2. MATERIALI E METODI 
 
Il modello di dispositivo “legform impactor” [1] [2] simulante femore e tibia consiste di due 
cilindri in alluminio ricoperti da schiuma (simulante i tessuti molli) uniti mediante un giunto 
deformabile. La lunghezza complessiva deve essere 926 mm con una massa totale di 13.4 kg.  
Per lo studio dell’urto è stato utilizzato il solutore esplicito MSC Dytran®. Per la 
discretizzazione dei tessuti molli (schiuma Confor CF45) e della pelle (neoprene) sono stati 
utilizzati elementi solidi HEXA8 (Figura 3). Per la simulazione di tibia e femore sono stati 
utilizzati elementi solidi a cui è stata assegnata la proprietà di corpo rigido (8.6 kg per femore 
e 4.8 kg per tibia).  
                     
Figura 3. discretizzazione del dispositivo gamba (legform impactor) 
 
Il giunto tra le due parti rigide è stato simulato usando due molle, una di traslazione nella 
direzione dell’impatto, imponendo un valore di rigidezza medio ricavato dai limiti della 
normativa sulla caratteristica a taglio che risulta pari a circa 589000 N/m, mentre alla molla di 
rotazione nella direzione di flessione del dispositivo gamba è stata attribuita una caratteristica 
non lineare ottenuta come media tra gli estremi posti dalla normativa durante la prova statica 
di flessione, tenendo conto che nel grafico la forza è da moltiplicare per il braccio, pari a 2 m 
(braccio della forza durante la prova di certificazione), per ottenere una rigidezza in Nm/rad. 
Per quanto riguarda i materiali utilizzati, la normativa prevede di ricoprire la tibia ed il femore 
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con uno strato di Confor (schiuma poliuretanica). I dati utilizzati per modellare il 
comportamento della schiuma sono stati reperiti in letteratura dal lavoro di Neal [5]. Neal ha 
tracciato curve stress – strain per differenti velocità di impatto (Figura 4): 
 
Figura 4. curve strain (mm/mm) – stress (MPa) per Confor CF45 a differenti velocità di deformazione 
 
Poiché non è stato trovato (per mancanza di dati sperimentali) un modello matematico che 
riesca ad esprimere l’amplificazione dinamica (funzione della velocità di deformazione) della 
tensione rispetto alla statica, il comportamento della schiuma è stato modellato utilizzando la 
curva stress – strain alla massima velocità di impatto (curva rossa in Figura 4), che oltretutto è 
prossima alla velocità prescritta dalla normativa (40 km/h). E’ stata presa in considerazione 
soltanto la fase di carico durante la quale si raggiungono i picchi di accelerazione, rotazione e 
spostamento. 
La pelle è modellata sulla caratteristica stress – strain del neoprene: è costituita da elementi 
solidi (un solo strato di 5 mm) di materiale non lineare avente modulo di Poisson 0.49. 
Realizzato il modello è necessario verificare i requisiti previsti dalla normativi: sono state 
simulate le prove di certificazione, due statiche una dinamica (Figura 5), secondo quanto 
previsto. In particolare le due prove statiche sono eseguite in assenza di rivestimenti (Confor e 
Neoprene) avendo come scopo quello di tarare il comportamento a taglio e flessione del solo 
giunto.  
A)                                                                   B)                                                                  C) 
 
 
Figura 5. schema della prova a flessione (A), a taglio (B) e prova dinamica C) 
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La prova di certificazione dinamica simula un urto tra il dispositivo (compreso i rivestimenti 
in confor e neoprene) e un impattore (guided certification impactor): l’impattore viene fatto 
urtare a 50 mm dal centro del giunto ad una velocità iniziale di 7.5 m/s. Per la tibia 
l’accelerazione non deve essere compresa tra 120 g e 250g, l’angolo di flessione deve essere 
compreso tra 6.2° e 8.2°, mentre lo spostamento a taglio deve essere compreso tra 3.5 mm e  
6mm. La durata della prova è stata posta di 0.05 s, in accordo con i dati reperiti in letteratura 
[4] campionando i risultai ogni 0.0005 s.  
Certificato il modello del dispositivo, si è passati all’applicazione su un paraurti: sono stati 
considerati sia il fascia paraurti sia lo spoiler. La scelta delle sezioni per simulazione della 
superficie di contatto del sistema fascia paraurti + spoiler si è basata sull’osservazione delle 
forme tipiche dell’anteriore di autovetture. Le due parti sono state simulate tramite due 
superfici: alla fascia paraurti è stata data la forma di una sagoma generica a C smussata 
(Figura 6); allo spoiler è stata data la forma di superficie semicilindrica di raggio 25 mm; a 
entrambe è concesso solo il grado di libertà traslazionale  in direzione dell’urto regolato da 
una molla. Avendo simulato le superfici di contatto del fascia paraurti come a sezione 
costante ed avente proprietà di superficie rigida (di massa 0.2 kg), si è scelto di parametrizzare 
l’elasticità del fascia paraurti e dello spoiler attraverso molle concentrate monodimensionali. 
La scelta della molla concentrata [4] permette di valutare, in modo semplificato l’influenza 
della rigidezza sui parametri da misurare durante l’urto. 
   
Figura 6. schematizzazione  per l’impatto con il sistema 
 
I parametri (Figura 6) fatti variare durante le simulazioni sono: 
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Tabella 1. parametri utilizzati  
rigidezza fascia paraurti   kp [N/mm]  40 60 80 100 120 
rigidezza spoiler ks [N/mm] 60 80 100 120 140 
posizionamento spoiler ∆x [mm] -50 -38 -25 0 25 
altezza fascia paraurti  hp [mm] 80 100 120 140 160 
 
Si è scelto, prima, di variare i 4 fattori uno per volta attorno alla configurazione di riferimento 
(kp=80 N/mm, ks=100 N/mm,Δx=-25 mm, hp=120 mm), successivamente sono analizzate le 
interazioni che i parametri hanno tra loro.  
 
3. RISULTATI E DISCUSSIONE  
 
Per quanto riguarda le prove di certificazione statiche e dinamica, i risultati forniti sono entro 
i limiti della normativa. Le curve ottenute sono state confrontate con le curve sperimentali di 
Neal dalle quali si nota la verosimiglianza delle curve ottenute. 
Per l’impatto con il sistema-paraurti, si è studiata l’influenza di quattro parametri, due fisici e 
due geometrici: kp: rigidezza del fascia paraurti, espressa in [N/mm]; ks: rigidezza dello 
spoiler, espressa in [N/mm]; ∆x: spostamento relativo dello spoiler rispetto al paraurti, 
espresso in [mm];  hp: altezza caratteristica della sezione della fascia paraurti, espressa in 
[mm].  
A)                                                                   B) 
 
  
 
 
                                                               
Figura 7. A) Andamento dei valori massimi al variare della rigidezza della fascia; B) Andamento dei 
valori massimi al variare della rigidezza dello spoiler 
 
Un’indagine preliminare prevede lo studio della risposta del sistema alla variazione dei 
parametri singolarmente attorno alla configurazione di riferimento. Successivamente si è 
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valutata l’influenza della variazione combinata di due parametri per volta raggruppati in 
“gruppo fascia paraurti” e comprendenti kp e hp e “gruppo spoiler” e comprendenti ks e Δx.  
L’influenza dei singoli parametri è mostrata nei diagrammi seguenti dove sono riportati i 
valori massimi di accelerazione, rotazione e taglio (i diagrammi sono normalizzati rispetto 
alla configurazione di riferimento) rispetto alla variazione di un parametro per volta.  
A)                                                                   B) 
 
                                                           
Figura 8. A) Andamento al variare di hp; B) Andamento dello spostamento dello spoiler rispetto alla 
fascia. 
 
Questi diagrammi mostrano tre comportamenti diversi del sistema: 1) per quanto riguarda 
l’accelerazione si è notata un’influenza lineare al variare della rigidezza della fascia paraurti: 
si è notato, inoltre, che gli altri parametri non influenzano linearmente le accelerazioni ; 2) il 
comportamento a flessione si è sempre lineare e monotono con la variazione di ognuno dei 
quattro parametri; 3) il comportamento a taglio è influenzato da tutti i parametri ma non ha 
mostrato un’influenza monotona per la variazione della rigidezza dello spoiler. Riguardo 
l’interazione tra rigidezza fascia e altezza paraurti si ha: 
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Figura 11. Andamenti dello spostamento a taglio  kp e hp 
 
L’accelerazione (Figura 9)  della tibia risulta essere influenzata dalla rigidezza della fascia 
paraurti meno che dall’altezza della sezione: al crescere di kp, per ogni valore di hp, si nota la 
tendenza da parte dell’accelerazione a crescere. Al crescere di hp e per ogni valore di kp non 
si nota un andamento regolare e/o monotono del diagramma dei valori massimi, inoltre la 
forte variabilità dei valori massimi di accelerazione per alcuni valori di hp (variabilità dovuta 
essenzialmente ad onde di shock che si trasmettono dal confor all’alluminio della tibia) non 
permette di osservare in che modo i fattori influenzino i valori di accelerazione. Per quanto 
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riguarda la rotazione (Figura 10), questa è fortemente influenzata dalla rigidezza: al crescere 
di kp cresce il valore di accelerazione. L’influenza, invece, della dimensione del paraurti è 
maggiore per elevati valori di rigidezza e diventa quasi trascurabile per valori bassi di 
rigidezza del paraurti. Lo spostamento a taglio, per ogni hp (Figura 11), è monotono 
decrescente con la rigidezza kp inoltre può essere ben interpolato con legge lineare. Lo 
spostamento a taglio al variare del parametro hp è monotono decrescente e mostra 
un’influenza risultante dalla combinazione dei due parametri kp ed hp. 
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Figura 12. Andamenti dell’accelerazione al variare di ks e ∆x 
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Figura 14. Andamenti dello spostamento a taglio al variare di ks e ∆x 
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Riguardo l’interazione tra rigidezza e spostamento spoiler: la rigidezza gioca un ruolo 
fondamentale, mentre tra i parametri geometrici, si è scelto di indagare sullo studio 
dell’influenza della posizione relativa spoiler- fascia paraurti. 
L’accelerazione (Figura 12) risulta essere influenzata dalla rigidezza dello spoiler: in 
particolare all’aumentare di ks si nota un aumento dei valori massimi registrati durante le 
simulazioni; l’influenza della rigidezza sulle accelerazioni, che risulta trascurabile con spoiler 
indietreggiato, diventa forte con spoiler avanzato.  La rotazione (Figura 13), per ogni valore di 
avanzamento, mostra un andamento decrescente ed interpolabile con legge più o meno 
lineare. Per bassi valori di rigidezza spoiler, la rotazione è decrescente all’aumentare 
dell’avanzamento e si registra una riduzione dei valori massimi del 40: per valori di rigidezza 
ks = 140 N/mm, la rotazione si riduce del 60% circa. Lo spostamento a taglio (Figura 14) è 
esattamente il duale della rotazione: per bassi valori di rigidezza spoiler, il taglio è crescente 
all’aumentare dell’avanzamento (sia paraurti che spoiler colpiscono la tibia: l’aumento di 
rigidezza di ognuno dei due indurrà la gamba a deformarsi a taglio sempre più marcatamente). 
L’avanzamento dello spoiler comporta un aumento del taglio. 
 
4. CONCLUSIONI 
 
La prima parte ha riguardato la modellazione mediante codice di calcolo agli elementi finiti 
del dispositivo previsto dalla certificazione per la simulazione della gamba. La seconda parte 
è stata dedicata all’analisi degli urti di gamba contro il paraurti. L’impatto della gamba con il 
sistema paraurti è stato simulato considerando il contributo della fascia paraurti e dello spoiler 
mediante due molle concentrate agenti su superfici rigide basate sulla geometria. Si è 
osservato che una elevata rigidezza della fascia provoca un aumento sia dell’accelerazione, sia 
della rotazione che dello spostamento a taglio. Passando da una rigidezza di 40 N/mm a 80 
N/mm si ha incremento del 60% della rotazione, del 20% dello spostamento a taglio e del 
10% della accelerazione, mantenendo i valori entro i limiti; si osservano notevoli effetti dello 
spoiler quando è disposto in posizione avanzata che si riducono fino a diventare trascurabili 
quando in posizione arretrata. Considerando l’interazione tra la rigidezza e l’altezza della 
fascia si ha che: l’accelerazione ha un andamento crescente con la rigidezza, non varia con la 
dimensione del paraurti; la rotazione è influenzata dalla dimensione della fascia solo quando 
la rigidezza è elevata. Sull’interazione  rigidezza e spostamento spoiler l’influenza della 
rigidezza sulle accelerazioni risulta trascurabile con spoiler arretrato ma diventa forte con 
spoiler avanzato; la rotazione decresce all’aumentare della rigidezza spoiler; l’avanzamento 
dello spoiler comporta un aumento del taglio più marcato quando la rigidezza è più elevata. 
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Seppure dal punto di vista sperimentale sarebbe auspicabile effettuare prove su autoveicoli 
reali per verificare i miglioramenti previsti a calcolo, si ritiene di aver messo a punto una 
metodologia numerica utile per la progettazione del paraurti. 
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SOMMARIO 
 
L’impianto di una protesi d’anca produce una variazione nella distribuzione delle tensioni 
rispetto alla condizione fisiologica. Tale distribuzione viene qui misurata sperimentalmente 
mediante impiego della tecnica termoelastica differenziale (TSA). 
Nella pianificazione degli esperimenti, sono stati considerati due effetti: l’impianto della 
protesi e l’offset della testa femorale; le mappe tensionali sono quindi state correlate a tali 
effetti. 
Si è così dimostrato che le mappe termoelastiche variano in modo significativo al variare di 
tali parametri. In particolare, la deviazione standard delle tensioni può ridursi dal -5% fino 
al -50% rispetto alla condizione fisiologica, a seconda dello stelo protesico utilizzato; alcuni 
picchi tensionali si spostanto o si annullano completamente al variare del posizionamento 
dell’impianto o del rispettivo forzamento; la sensitività delle tensioni all’offset della testa 
femorale è pari almeno a 0.07 MPa/mm. 
Nel complesso è stata messa a punto una tecnica sperimentale che permette la valutazione ed 
il confronto delle distribuzioni di tensione prodotte da diversi impianti. 
 
1. INTRODUZIONE 
 
E’ ben noto come una protesi d’anca produca una variazione nella distribuzione delle 
sollecitazioni rispetto alla condizione fisiologica [1,2]; secondo la legge di Wolff [3] lo sforzo 
di adattamento dell’osso è direttamente riconducibile a tale variazione, pertanto si può 
sostenere che la distribuzione delle sollecitazioni costituisce un importante aspetto da tenere 
in considerazione quando si vogliono confrontare diverse configurazioni del sistema osso-
impianto sia in sede di pianificazione pre-operatoria, sia in sede di sperimentazione pre-
clinica [4]; in quest’ultimo caso, è stato ampliamente discusso come l’approccio numerico e 
quello sperimentale siano complementari e sinergici [5,6]. 
L’analisi sperimentale dello stato tensionale può essere eseguita mediante tecniche puntuali o 
a pieno campo. Le prime forniscono informazioni molto precise e complete: è possibile 
determinare tutte le componenti della tensione; tuttavia occorre identificare a priori quali 
siano le zone più critiche ed occorre predisporre un elevato numero di punti si misura se si 
vuole descrivere in modo completo il flusso delle tensioni dalla testa femorale alla diafisi. Le 
tecniche a pieno campo sono più indicate per una rappresentazione generale dell’andamento 
delle tensioni, mentre presentano la limitazione di poter fornire la mappa dell’andamento di 
una sola variabile scalare, costituita da una combinazione delle tensioni principali; inoltre, la 
maggioranza di tali tecniche richiede una preparazione complessa del provino. 
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La tecnica fotoelastica è la tecnica a pieno campo più diffusa nel campo della biomeccanica 
ortopedica [7, 8, 9]. La preparazione del provino è abbastanza complessa: il femore deve 
essere rivestito da uno strato di material birifrangente a spessore costante (o quanto meno 
noto, punto per punto). Inoltre, l’analisi delle mappe non è immediata ed i valori numerici 
possono essere ottenuti solo punto per punto.  
L’analisi termoelastica delle tensioni (TSA) è stata sviluppata più recentemente [10]; è 
richiesto l’utilizzo di sensori agli infrarossi e di sistemi di elaborazione del segnale dedicati, in 
modo tale da isolare la sola componente del segnale in temperatura che è in fase con il carico 
ed è direttamente proporzionale al primo invariante tensionale [11]. 
L’obiettivo di questo lavoro di ricerca è stato lo sviluppo di una metodologia per l’analisi 
termoelastica quantitativa dei femori sintetici impiantati e non, evidenziando le capacità di 
tale tecnica di indagine per lo studio dell’andamento delle sollecitazioni prodotto da due 
diversi modelli di stelo, ciascuno dei quali è stato impianto due volte, realizzando cinque 
diversi valori di offset della testa femorale. 
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Fig. 1 – Viste anteriore e mediale dei femori impiantati 
 
2. MATERIALI E METODI  
Le prove sono state eseguite su femore sintetico (mod. 3306, Pacific Research Labs, Vashon 
Island, WA), avendo caratteristiche geometriche e meccaniche simili ai femori naturali [12].  
Il femore 1 non è stato impiantato, mentre due diversi modelli di stelo (A e B) sono stati 
impianti ripetutamente nei restanti femori 2 e 3 (stelo A) e 4 e 5 (stelo B), a opera di chirurghi 
esperti, secondo protocollo; i femori impiantati sono stati sottoposti a scansione TAC in modo 
da verificare la posizione dello stelo (fig. 1). La Tab. I riporta i valori di offset della testa 
femorale per il femore non impiantato e per i 4 restanti femori, accoppiati a 4 diverse teste. 
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Tabella I: Offset femorale per diversi accoppiamenti stelo-testa  
Taglia della testa** Impianto 
I(N)* S=-5 M=0 L=+4 XL=+12 
A(2) 40.95 44.73 47.75 53.78 
A(3) 42.17 45.94 48.96 55.00 
B(4) 44.37 48.14 51.16 57.20 
B(5) 43.39 47.11 50.08 56.03 
(1) 49.41 
*I indentifica il modello di stelo; N identifica il femore; ** La taglia della 
testa viene definita in base alla profondità del cono morse che ne permette 
l’accoppiamento con il rispettivo stelo.  
 
I femori sono stati verniciati per garantire un elevato e costante valore di emissività. La Tab. 
II riporta la pianificazione degli esperimenti. Si è voluta studiare l’influenza di due effetti: 
l’impianto ossia il modello di stelo adottato ed il rispettivo posizionamento (effetto I); l’offset 
della testa femorale (effetto II). 
 
Tabella II: Pianificazione degli esperimenti 
Esperimento Mappe tensionali a confronto (Impianto - 
Testina) 
1  Intact A(2)-L A(3)-L B(5)-L B(4)-M 
2 Intact A(3)-L B(5)-L   
3 Intact A(3)-S A(3)-L A(3)-XL  
4 Intact B(5)-S B(5)-L B(5)-XL  
 
L’effetto I è stato valutato mediante gli esperimenti #1 e #2: nell’esperimento #1, dato un 
impianto, è stata adottata la testa che produceva un offset il più possibile prossimo a quello 
fisiologico; nell’esperimento #2 è stato simulato un braccio di leva inferiore a quello 
fisiologico, ma molto simile per i due diversi modelli di protesi (si vedano i dati in grassetto 
in Tab. I). L’effetto II è stato valutato negli esperimenti #3 (stelo A) e #4 (stelo B). 
La ridotta dimensione del campione sperimentale non ha consentito di valutare un ulteriore 
effetto ossia il modello di stelo: la sua valutazione quantitativa avrebbe richiesto l’analisi di 
un elevato numero di femori impiantati e anche l’analisi di diversi femori, come discusso 
nell’ultima sezione). 
Il sistema di carico adottato è stato sviluppato specificatamente per eseguire prove sui femori 
umani; le sue principali caratteristiche sono l’isostaticità (il femore viene vincolato tra due 
cerniere sferiche) e la possibilità di applicare carichi anche dinamici (fino a 10 Hz), come 
richiesto dalla TSA. 
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Fig. 2 – Dispositivo di carico 
 
Il carico verticale (925±578.5, 10 Hz) è stato applicato utilizando una macchina di prova 
Instron (mod. 8872, Milan, Italy), avendo dimostrato che la frequenza era sufficiente a 
garantire il raggiungimento di condizioni adiabatiche, mentre l’ampiezza di oscillazione è 
stata scelta in modo da simulare il carico fisiologico in condizioni statiche (2 BW picco-
picco). Si è fatto riferimento ad una massa corporea ridotta (578.5 N) in quanto valori più 
elevati avrebbero prodotto spostamenti sotto carico eccessivi della testa, rendendo 
estremamente arduo eseguire in modo corretto l’analisi termoelastica delle tensioni. La 
maggior parte degli autori considerano anche i carichi prodotti dai muscoli adduttori [13] e, in 
taluni casi, anche carichi torsionali [1,14]; la situazione di carico è stata qui semplificata per 
permettere l’applicazione di carichi dinamici.  
Le mappe termoelastiche sono state acquisite, in una prima campagna di prove, mediante la 
thermocamera differenziale Deltatherm1500 (Stress Photonics, Madison, WI) e, 
successivamente, con una termo camera ordinaria Thermacam SC3000 (Flir Systems, 
Sweden), associata ad un software appositamente sviluppato presso la nostra unità di ricerca. 
La risoluzione era pari a 320x240 pixels (1.1 pixel/mm nelle inquadrature in cui era 
visualizzata la metà prossimale del femore); sono state acquisite le immagini delle quattro 
viste anteriore, posteriore, mediale e laterale. Dato un impianto, la prova è stata ripetuta 10 
volte (eseguendo nuovamente il montaggio del femore nei suoi afferraggi), rilevando una 
buona ripetibilità della misura (deviazione standard pari a 0.94 MPa).  
1,mT K T I σΔ = − ⋅Δ      (1) 
Giunto 
sferico 
Coppa 
sferica 
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(Km è la costante termoelastica del materiale; T è la temperature ambientale assoluta; ΔI1,σ è il 
primo invariante tensionale; ΔT è l’ampiezza del segnale in temperatura, così come misurato 
dalla termocamera differenziale). 
Una caratterizzazione completa delle proprietà meccaniche del materiale richiederebbe di 
ritagliare dallo stesso foglio provini ricavati con diversi orientamenti; tuttavia gli autori hanno 
ritenuto che, considerato il tipo di materiale di interesse (resina epossidica rinforzata con fibre 
corte di vetro), l’ipotesi di isotropia piana potesse essere confermata sulla base di  prove 
eseguite su provini ottenuti lungo due direzioni ortogonali; le due serie di provini avevano 
dimensioni pari a 30x2x60 mm e sono stati caricati a 8±7 MPa. Sono risultati due fattori di 
calibrazione molto prossimi (che differivano meno dello 0.7%), pertanto l’ipotesi di isotropia 
piana è stata confermata. 
 
Fig. 3 – Esperimento #1, vista mediale; la tensione 
differenziale ha per riferimento il femore non impiantato 
 
Le mappe termoelastiche sono state esportate in ambiente MatlabTM e sono state tra loro 
confrontate seguendo tre diverse metodologie. L’analisi visiva consentiva di eseguire delle 
valutazioni in modo immediato ed intuitivo; una seconda metodologia era basata sull’analisi e 
confronto (tramite test di Kolgorov Smirnov) della distribuzione statistica delle tensioni in 
una data area di riferimento (AOI). L’ultima metodologia prevedeva il confronto tra gli 
andamenti delle tensioni lungo l’asse diafisario. 
a) 
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3. RISULTATI E DISCUSSIONE  
 
I risultati verranno esaminati in relazione ai due effetti citati nel precedente paragrafo.  
Effetto I 
Lo stesso stelo impiantato nel medesimo femore può produrre distribuzioni di tensione 
significativamente diverse, a causa di un diverso posizionamento o un diverso forzamento. In 
particolare, la vista mediale (fig. 3) evidenzia un diverso andamento delle tensioni nell’area 
prossimale di A(2)-L e A(3)-L. Il picco tensionale presente sotto al collo nel femore non 
impiantato e in A(2)-L, è assente in A(3)-L (differenza tensionale media pari a 2-4 MPa). 
Al contrario, nella vista laterale si osserva un picco tensionale localizzato a metà diafisi in 
A(3)-L che è molto ridotto in A(2)-L. Nella vista posteriore, A(2)-L e A(3)-L presentano 
distribuzioni delle tensioni molto simili sia come forma sia come deviazione standard, ma 
posizionate in modo leggermente diverso a causa di una variazione del valore medio (fig. 4). 
E’ dunque possibile che lo stelo fosse posizionato diversamente in A(2)-L e in A(3)-L, con 
una piccola extra-rotazione nel piano frontale per il secondo impianto; questa valutazione è 
stata confermata sulla ricostruzione geometrica tridimensionale da TAC: A(2)-L presentava 
un’antiversione di 11°, mentre A(3)-L presentava un’antiversione di 13°. 
 
 
Fig. 4 – Esperimento #1, vista posteriore: distribuzione statistica delle tensioni nell’area di interesse (AOI) 
evidenziata nell’immagine in alto. 
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Fig. 5 – Esperimenti #3 (alto) e #4 (basso) - Viste laterale (sx) e mediale (dx) 
 
L’effetto combinato del modello di stelo e della variabilità dell’impianto può essere rilevato in 
base agli esperimenti #1 e #2. Nella vista posteriore (fig. 4), l’area prossimale risulta poco 
caricata a causa di un fenomeno di bypass dei carichi, più pronunciato per lo stelo B. Tale 
comportamento viene confermato anche dalla distribuzione di densità di probabilità e dai 
rispettivi momenti statistici: entrambi gli steli B presentano una distribuzione di tensione più 
uniforme (la deviazione standard è inferiore del 5-50% rispetto a quella degli steli A) e dei 
picchi tensionali di trazione e compressione più contenuti. Il confronto statistico tra le 
distribuzioni di tensione mediante KS Test ha dimostrato che tutte le distribuzioni sono 
significativamente diverse (p<0.001). 
Per quanto riguarda la distribuzione delle tensioni lungo la diafisi, la vista mediale (fig. 3a) 
evidenzia costantemente un picco sotto il collo dello stelo protesico; tuttavia tale area risulta 
più scarica rispetto alla condizione fisiologica per tutti gli steli impiantati (fig. 3d). La 
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massima variazione delle tensioni rispetto alla condizione fisiologica si verifica per gli steli B 
(-8÷12 MPa contro i -5÷8 MPa dello stelo A(3)-L e i -3÷4 MPa dello stelo A(2)-L. 
Spostandosi in posizione maggiormente distale, le tensioni divengono molto prossime a quelle 
del femore non impiantato e non vi sono più differenze significative tra i sue modelli di stelo.  
Nel complesso, lo stelo B sembra rispettare maggiormente l’andamento fisiologico delle 
tensioni, tuttavia occorre precisare che tale valutazione non è supportata da un numero 
sufficiente di campioni: occorrerebbe analizzare un numero elevato di impianti in modo da 
mediare tra tutte le possibili posizioni e forzamenti; è opinione degli autori che tale indagine 
possa essere svolta più proficuamente per via numerica. Infatti l’indagine sperimentale 
risulterebbe troppo onerosa sia intermini di tempo sia di costi; inoltre, si giungerebbe 
comunque ad una conclusione parziale arrivando a identificare il migliore stelo in relazione 
alle proprietà e alla geometria del femore sintetico. 
L’effetto I è stato parimenti valutato nell’esperimento #2, dove è stato realizzato un diverso 
offset della testa femorale; le osservazioni emerse nell’esperimento #1 risultano confermate. 
Dall’analisi delle viste anteriori e posteriori si è inoltre evidenziato come il loro confronto 
possa risultare utile nella valutazione dell’antiversione dello stelo: un diverso grado di 
antiversione comporta un diverso momento flettente intorno all’asse mediale-laterale; altri 
autori hanno enfatizzato l’importanza di questo aspetto [15]. 
Effetto II 
L’effetto dell’offset della testa femorale può essere osservato nelle vista laterali e mediali, 
ottenute nel corso degli esperimenti #3 e #4 (fig. 5). 
Nella vista laterale, entrambi gli steli producono un importante sovraccarico rispetto alla 
condizione non impiantata; lo stelo A è inoltre risultato maggiormente sensibile all’offset 
della testa femorale (secondo la stima effettuata in base ad una retta di regressione); viceversa, 
nella vista mediale, anche con il massimo offset le tensioni di picco sono risultate minori di 
quelle misurate sul femore non impiantato; questo avviene a causa di un importante bypass 
dei carichi in corrispondenza della regione del collo. Nel complesso, in tutti i casi, 
all’aumentare dell’offset, aumenta il valore assoluto delle tensioni di picco, così come 
ampliamente documentato in letteratura [14, 16]; tuttavia la sensitività a questo parametro 
varia a seconda del modello di stelo protesico che viene considerato.  
La TSA è stata raramente applicata in campo biomeccanico, prevalentemente in modo 
qualitativo; le prime valutazioni numeriche sono state eseguite su cubi d’osso [17], su femori 
canini [18], fino ai femori umani freschi [19] o secchi [20], impiantati [9]. 
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L’approccio seguito in questo lavoro è peculiare per il provino scelto (il femore sintetico), 
avendo dimostrato la possibilità di applicare la termografia differenziale, date l’isotropia del 
materiale costitutivo; l’utilizzo di un femore sintetico permette di avere un campione 
significativo, ripetibile e che può essere verniciato con un rivestimento ad alta emissività.  
Un’altra peculiarità dell’approccio qui seguito è dato dal sistema di carico appositamente 
progettato; a fronte di una semplificazione data dalla simulazione della sola forza articolare, è 
stato possibile applicare sollecitazioni dinamiche, come richiesto dalla TSA e vincolare il 
femore in modo staticamente determinato. 
Gli autori dimostrano come la tecnica introdotta permetta di evidenziare il diverso 
comportamento meccanico degli impianti realizzati, beneficiando di un’analisi a pieno campo. 
Per lo studio di diverse condizioni di carico è possibile operare su modelli agli elementi finiti, 
validati in base alla tecnica sperimentale qui esposta. Gli stessi modelli possono inoltre 
consentire di indagare i vari aspetti relativi all’osso (la geometria del femore, piccoli 
variazioni del posizionamento e/o orientamento dell’impianto), svolgendo specifiche per il un 
dato paziente. I modelli numerici possono infine completare le informazioni raccolte essendo 
possibile calcolare anche le tensioni interne e, in particolare, le tensioni. 
I risultati ottenuti sono in accordo con quelli descritti da altri autori cha hanno utilizzato 
estensimetri [13] o si sono avvalsi della tecnica fotoelastica [9]: come ben noto, il femore è 
sottoposto ad un momento flettente, pertanto l’area mediale è soggetta a tensioni di 
compressione, mentre l’area laterale è sottoposta a tensioni di trazione.  
 
4. CONCLUSIONI  
 
La TS può essere impiegata sui femori sintetici avendo dimostrato l’isotropia del materiale 
costitutivo e avendo progettato un sistema di carico dedicato. 
Questa analisi risulta particolarmente efficace per il confronto tra diversi impianti in quanto, 
trattandosi di una tecnica a pieno campo, è possibile evidenziare il flusso delle tensioni 
dall’impianto all’osso. 
La termografia differenziale può essere proficuamente estesa alla validazione di modelli 
numerici in modo da potere eseguire, per via numerica, analisi più estensive ed ottenere 
informazioni più dettagliate e complete. 
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SOMMARIO  
 
Scopo del lavoro era la valutazione critica dei metodi di prova a fatica su carrozzine per 
disabili attualmente allo studio del gruppo di lavoro ISO TC 173 – SC1 – WG1 incaricato di 
discutere la revisione della norma ISO 7176-8:1998 relativa ai metodi di prova. La versione 
attuale richiede il superamento sia di una prova su banco a rulli con ostacoli di 12 mm di 
spessore, impattati per 200'000 cicli dalla carrozzina zavorrata con manichino normato, sia 
si una prova di caduta da 50 mm di altezza ripetuta per 6666 volte. L’evidenza tecnico 
scientifica della correlazione tra sollecitazioni al banco e vita su strada è del tutto mancante: 
si è dunque intrapresa un’attività mirata da un lato all’acquisizione di dati su strada per la 
stima degli spettri di carico significativi, dall’altro al monitoraggio dei livelli di 
sollecitazione che gli attuali metodi di prova producono per caduta sulle carrozzine, nonché 
alla valutazione di eventuali metodi alternativi alla caduta di 50 mm ed integrabili in banchi 
prova a rulli con camme di specificata altezza. Il lavoro ha consentito di acquisire dati di 
carico e di accelerazione all’asse ruota posteriore utili alla definizione di prove equivalenti 
ad una data missione obiettivo delle carrozzine.  
 
1. INTRODUZIONE  
Lo sviluppo di ausili per disabili quali le carrozzine manuali o elettriche innovative richiede il 
raggiungimento di corretti livelli di sicurezza per un loro utilizzo normale o intenso che ad 
oggi viene assicurato dall’osservanza delle norme ISO 7176-8 [1], EN 12183 e 12184.  
Le normative ISO in particolare presentano due tipologie di prova a fatica su carrozzina 
completa caricata da manichino di caratteristiche normate dalla ISO 7176-11 [2]. Una prima 
prova (drum test) consiste nell’utilizzo di un banco a rulli asincroni (diametro 250 mm) dotati 
di ostacoli arrotondati (raggio 6 mm) di spessore e lunghezza predefinite (12x36 mm), rotanti 
a velocità specificata (vel. perif. 1 m/s) per un numero minimo di 200'000 impatti sul rullo 
posteriore, a simulare le asperità stradali tipiche di un fondo sconnesso. Una seconda prova 
(drop test) corrisponde alla caduta della carrozzina completa di manichino da un’altezza di 50 
mm ripetuta per 6666 cicli e corrisponde intenzionalmente alla simulazione della discesa da 
gradino.  
Nel presente lavoro, frutto di un round robin test in corso all’interno del gruppo ISO TC 
173/SC1, si è valutata la capacità della prova di caduta di riprodurre le sollecitazioni derivanti 
dalla discesa di una carrozzina con soggetto reale da un gradino di 50 mm mediante 
l’applicazione di strumentazioni accelerometriche ed estensimetriche di carrozzine rigide e 
pieghevoli e l’acquisizione delle sollecitazioni al banco e su strada in analogia a lavori 
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precedentemente svolti anche se non finalizzati alla definizione delle prove standard [3]. In 
particolare, si è valutata la possibilità di sostituire la prova di caduta ripetuta con una prova su 
banco a rulli con camme di altezza 50 mm sincronizzate, allo scopo di unificare possibilmente 
in tale modo le tipologie di prova e le attrezzature necessarie. 
Le analisi svolte hanno confermato la gravosità del drop test attuale e la necessità di una 
revisione del numero di cicli corrispondenti alla durata richiesta. 
 
2. MATERIALI E METODI   
Per lo studio si sono utilizzati i prodotti forniti da tre costruttori membri della Commissione 
UNI Tecnologie Biomediche – Sottocommissione Ausili Tecnici per Disabili - che hanno 
fornito le tre carrozzine riportate in Fig. 1, le cui caratteristiche costruttive e dimensionali 
sono raccolte in Tab. 1 
 
 
(a)    (b)    (c) 
Fig. 1. le carrozzine utilizzate nello studio. (a) Carrozzina manuale rigida R1. (b) Carrozzina 
manuale pieghevole R2. (c) Carrozzina elettronica E3. 
 
Tab. 1. Descrizione delle carrozzine utilizzate nello studio.  
Sig
la 
MODELLO PRODUTTORE Propulsione  
TELAIO 
MASSA 
[kg] 
R1 ZODIAC OFF-CARR Manuale 
Al-RIGIDO 
7 
R2 EXELLE PROGEO Manuale  
Al- PIEGHEVOLE 
12 
E3 NEW SPACE VASSILLI Elettronica 
Acc-AMMORTIZZATO 
116 
 
Per la rilevazione delle sollecitazioni derivanti dai diversi metodi di prova si sono utilizzati sia 
sensori accelerometrici applicati al telaio in corrispondenza dell’asse ruota che sensori di 
carico sviluppati per la sola carrozzina R2 applicati agli assi ruota posteriore.  
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Due accelerometri estensimetrici con fondo scala +/-25 g, banda passante 200 Hz e 
dimensioni 10x10x5 mm sono stati applicati agli assi ruota posteriori ed in corrispondenza 
delle ruote anteriori come mostrato in Fig. 2  
   
(a)      (b) 
Fig. 2. Sensori accelerometrica applicati alle carrozzine R1 ed R2. (a) Rotella anteriore della 
carrozzina R1. (b) Asse ruota posteriore della carrozzina R2. 
 
Due celle di carico monoassiali progettate per rilevare il carico verticale agli assi ruota 
posteriori della carrozzina R2 sono state sviluppate scaricando opportunamente le piastre di 
sostegno asse ruota di serie realizzate in alluminio e rappresentate in Fig. 3.a. Tramite la 
realizzazione di un ponte intero estensimetrico sulle quattro lamine caricate in flessione come 
rappresentato in Fig. 4, si sono potuti rilevare i carichi verticali mediante applicazione al 
telaio delle piastre strumentate con fondo scala 2000 N (Fig. 3.b).  
 
(a)      (b) 
Fig. 3. Sensori di carico applicati alla  carrozzina R2. (a) Piastra  di supporto asse ruota di serie. (b) 
Piastra dinamometrica applicata alla carrozzina. 
 
        
(a)      (b) 
Fig. 4. Sensori di carico all’asse ruota sviluppati. (a) Vista frontale. (b) Vista superiore. 
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La velocità di marcia è stata rilevata con un ciclocomputer: i segnali di accelerazione e carico 
sono stati acquisiti a 2000 Hz mediante un’unità Somat 2300 posta in uno zainetto.  
A partire dal banco a rulli previsto per la prova su ostacoli, si è predisposto un nuovo banco 
prova modificato applicando ai rulli di 250 mm una camma in PVC in grado di simulare la 
caduta da gradino di altezza 50 mm al termine di una rampa di salita estesa su 270° di 
rotazione, sia in condizioni di funzionamento sincrono che asincrono, grazie alla presenza di 
una cinghia dentata di solidarizzazione tra i rulli (Figura 5).  
 
    
(a)      (b) 
Fig. 5. Banco prova a rulli con camme per la simulazione di un gradino di 50 mm. (a) Banco on protezioni. 
(b) Vista laterale di carrozzina R2 con manichino di 112 kg in prova. 
 
Si sono eseguite successivamente tre tipologie di prova: (i) prove pilota con zavorre o soggetti 
umani, (ii) prove con manichino su gradino o banco e (iii) prove su strada con un soggetto 
umano.  
(i) Scopo delle Prove Pilota era la verifica di massima del sistema di misura sviluppato 
nonché l’acquisizione di accelerazioni e carichi alla ruota (R2) sia durante discesa da gradino 
con soggetti reali o zavorre sia durante prove al banco a camme con zavorra. Tre volontari 
sono stati coinvolti nelle prove dopo aver firmato il consenso informato. Le loro masse erano 
di 58 kg, 86 kg e 109 kg. La discesa da un gradino di 50 mm è stata eseguita a 3.6 km/h, con 
almeno tre ripetizioni per ogni condizione di test. Si è anche utilizzata una zavorra inerte (un 
sacco di sabbia compatto) della massa di 46 kg, fissato sul sedile mediante cinghie ed 
utilizzato sia per le prove di discesa da gradino che per le prove al banco a camme. Tutte le 
accelerazioni sono state rilevate in direzione verticale Z ed espresse in multipli 
dell’accelerazione di gravità g, positiva verso l’alto. Tutte le forze verticali alle ruote FZ sono 
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state misurate in Newton. Per l’analisi dei dati, la somma totale dei pesi di carrozzina e 
zavorra o soggetti è stata definita TW (peso totale). Le forze acquisite alla ruota posteriore 
sinistra (LW) o destra (RW) sono state normalizzate al peso totale TW per consentirne la 
comparazione al variare dei diversi individui. Le prove al banco a camme sono state eseguite 
solo su carrozzina con zavorra nelle due condizioni di camme sincrone o camme asincrone: in 
quest’ultimo caso lo sfasamento era corrispondente ad una velocità di 3.6 km/h.  
(ii) Scopo delle Prove con manichino era l’acquisizione di accelerazioni alla ruota sia durante 
discesa da gradino che durante prove al banco a camme. Le prove comparative sono state 
svolte su tutte le tre carrozzine, utilizzando anche due soggetti reali oltre ad un manichino di 
112 kg, posizionato sulla carrozzina dopo interposizione di pannelli di schiuma di opportuna 
densità in modo da localizzare il centro di massa (COM) come richiesto dalla 7176-11 (Figura 
6). Si sono misurate le accelerazioni anteriori e posteriori in direzione verticale Z sia durante 
una caduta da gradino con carrozzina spinta a 3.6 km/h, sia sul banco a camme: in tale 
sessione si sono provate solo le carrozzine R1 ed R2 in configurazione rulli sincroni a 3.6 
km/h. La carrozzina elettronica R3 è stata provata nella caduta da gradino a 3 km/h.  
(iii) Scopo delle Prove su strada con un soggetto umano era l’acquisizione di spettri di carico 
alla ruota e accelerazioni durante un utilizzo realistico della carrozzina R2 su diversi terreni. 
Un soggetto di 27 anni, altezza 1700 mm, massa 70 kg, utente esperto della carrozzina R1, si 
è reso disponibile, per la prova su strada: un percorso di circa 4 km è stato registrato durante 
una percorrenza a circa 5 km/h. Il fondo stradale era costituito di ghiaino (21%), asfalto 
(38%), pavè e lastricato 30 % e ciottolato 4%. Oltre a ciò, si sono misurati sia la discesa da 
diversi scalini e da gradini di diversa altezza in condizioni sia di ruota anteriore alzata 
(soggetto attivo) che di soggetto inerte.  
     
Fig. 6. Le tre carrozzine in assetto di prova con manichino da 112 kg. 
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3. RISULTATI E DISCUSSIONE  
 
I risultati delle prove Pilota sono raccolti in Tabella 2: sono riportati i valori di picco registrati 
per accelerazioni e carichi all’asse ruota posteriore. Dall’esame della colonna corrispondente 
al valore medio dei picchi di carico acquisiti alle due ruote posteriori, RW_Mean, si osserva la 
sostanziale costanza dei valori di carico per la caduta da gradino normalizzata al peso totale 
TW nel caso di soggetti reali, mentre è evidente nel caso di Zavorra di 46 kg un aumento di 
gravosità del picco nel passaggio da gradino 50 mm a camme sequenziali e a camme sincrone. 
La prova con camme sincrone risulta la più gravosa, con un aumento di circa +0.60 TW 
rispetto al gradino reale.  
I risultati delle prove comparate tra manichino e soggetti reali, su gradino o su banco a camme 
sono raccolti nelle Tabelle da 3 a 5 in termini di accelerazioni: sono riportati i valori di picco 
positivo e negativo registrati ed il range corrispondente. Dall’esame dei picchi positivi di 
accelerazione si osserva il sostanziale aumento di gravosità del picco nel passaggio da gradino 
50 mm alla prova con camme sincrone.  
I risultati delle prove su strada sono esemplificati dal tracciato del carico alla ruota posteriore 
sinistra FZ di Figura 7, corrispondente ad un tratto di ciottolato. Per confronto, in Figura 8 è 
riportato il segnale registrato sulla carrozzina con zavorra di 46 kg durante la prova al banco a 
camme. Ai fini della valutazione dell’equivalenza delle sollecitazioni, le storie di carico 
registrate sui diversi terreni sono state concatenate e soggette ad un conteggio dei cicli con il 
metodo del rainflow. Da dati statistici di utenti attivi, si è stimata una percorrenza tipica di 
750 km all’anno, che estesa ai 10 anni di responsabilità civile del produttore corrisponde ad 
una vita obiettivo di 7500 km per le carrozzine.  
Gli spettri di carico acquisiti, esemplificati in Figura 9, sono stati dunque estesi alla vita 
obiettivo e, adottando l’ipotesi di Miner, si è individuata una curva minima a fatica per la 
resistenza dei telai avente Delta FZ pari a 400 N a 2 106 cicli, con esponente di Wohler pari a 
5 [4].  
Dal confronto con lo spettro di carico ottenuto al banco, utilizzando i valori normalizzati al 
peso del manichino, si è potuto stimare il numero Neq di cicli al banco equivalenti ai 7500 
km, al variare della massa del manichino MD. In particolare, per MD = 112 kg, Neq = 600 
cicli, per MD = 78 kg, Neq = 3000 cicli e per MD = 46 kg, Neq = 29000 cicli.  
Dal punto di vista metodologico, l’approccio adottato consente di confrontare il 
comportamento reale su strada o su gradino di riferimento come è quello di 50 mm, con un 
comportamento convenzionale al banco ottenuto con diversi metodi di prova: l’obiettivo è 
quello di arrivare a prove accelerate di sollecitazione a fatica, il cui requisito di durata sia 
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stato giustificato da misure estensive su utenti significativi e valicato da prove al banco su 
carrozzine di note caratteristiche prestazionali.  
 
        
 Tabella 1 - Prove Pilota 
Rwacc FW_g RWaccZ FWaccZ RW_R RW_L
Peak SD Peak SD Peak SD Peak SD Peak SD Peak SD Peak SD
[g] [g] [g] [g] [g] [g] [g] [g] [N/TW] [N/TW] [N/TW] [N/TW] [N/TW] [N/TW]
SJ 1, 59kg mass, TW=784,8N
Gradino 50mm,  3,6km/h 
3.80 0.23 9.13 0.31 5.93 0.23 1.84 0.31 0.617 0.075 0.682 0.032 0.649 0.333
SJ 2, 86 kg mass, TW=1049,67N
Gradino 50mm,  3,6km/h 
4.16 0.14 8.59 0.19 6.16 0.93 1.87 0.26 0.662 0.113 0.698 0.074 0.680 0.328
SJ 3, 109 kg mass, TW=1275,3N
Gradino 50mm,  3,6km/h 
4.02 10.77 6.21 1.91 0.612 0.543 0.578 0.049
ZAVORRA 46kg, TW=657,27N
Gradino 50mm,    3,6km/h 
4.65 0.58 10.63 0.64 7.96 0.47 2.92 0.62 1.014 0.102 1.075 0.143 1.045 0.545
ZAVORRA 46kg, TW=657,27N
50mm CAMME SEQUENZIALI,  
3,6km/h 3.59 0.39 11.96 2.00 5.55 0.57 7.53 0.69 1.402 0.046 1.439 0.036 1.421 0.026
ZAVORRA 46kg, TW=657,27N
50mm CAMME SINCRONE 
3,6km/h --- --- --- --- 10.29 1.43 14.94 2.08 1.777 0.068 1.463 0.053 1.620 0.016
RW mean
G
R
A
D
IN
O
C
A
M
 T
ES
T
Impatto Front Wheel Impatto REAR WHEEL
Accelerazioni Forze alla Ruota normalizzate a  TWAccelerazioni
 
 
 
MAX peak MIN peak RANGE MAX peak MIN peak RANGE
Mean 9.28 -2.05 11.33 9.10 -2.63 11.73
SD 0.45 0.11 0.03 0.47
Mean 8.64 -1.83 10.46 8.06 -3.64 11.70
SD 1.28 0.91 0.67 0.49
MAX peak MIN peak RANGE MAX peak MIN peak RANGE
Mean 10.59 -2.54 13.13 9.33 -2.09 11.42
SD 0.21 0.17 0.42 0.33
Mean 10.62 -2.24 12.85 10.12 -0.20 10.31
SD 0.77 0.60 1.03 3.67
MAX peak MIN peak RANGE MAX peak MIN peak RANGE
Mean 11.86 -10.01 21.86 5.33 -3.12 8.45
SD 0.88 1.20 1.20 0.05
Mean 12.86 -13.07 25.93 6.30 -4.85 11.15
SD 0.55 3.85 1.59 0.96
MAX peak MIN peak RANGE MAX peak MIN peak RANGE
Mean 18.42 -18.97 37.39 12.77 -15.88 28.64
SD 1.38 1.65 1.74 2.62
112 kg DUMMY    
3.6 km/h
112 kg DUMMY    
5 km/h
112 kg DUMMY 
50mm CAM drop   
3.6 km/h        
 G
R
AD
IN
O
 5
0 
m
m
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90kg Subject      
3.6 km/h
90kg Subject      
5 km/h
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Tab. 3. Risultati Prove su 
Carrozzina R1. 
Tab. 2. Risultati Prove 
Pilota su Carrozzina 
R2. 
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MAX peak MIN peak RANGE MAX peak MIN peak RANGE
Mean 11.60 -8.35 19.95 6.64 -2.92 9.57
SD 0.36 0.32 0.21 1.43
Mean
SD
MAX peak MIN peak RANGE MAX peak MIN peak RANGE
Mean 19.16 -13.17 32.33 9.32 -13.60 22.92
SD 8.22 2.59 9.55 2.65 C
AM
 
TE
ST
  112 kg DUMMY 
50mm CAM drop    
3.6 km/h        
R2 MANUAL FOLDABLE (EXELLE)
FWaccZ [g] RWaccZ [g]
 G
R
A
D
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O
 
50
 m
m
  112 kg DUMMY      
3.6 km/h
112 kg DUMMY      
5 km/h
   
 
MAX peak MIN peak RANGE MAX peak MIN peak RANGE
Mean 2.39 -0.54 2.93 7.40 -0.37 7.77
SD 0.01 0.02 3.04 0.01
Mean 2.11 -0.63 2.74 8.87 -0.51 9.375
SD 0.40 0.12 1.23 0.45
MAX peak MIN peak RANGE MAX peak MIN peak RANGE
Mean 2.17 -0.77 2.94 8.46 -0.55 9.01
SD 0.03 0.18 0.38 0.05
Mean 1.99 -1.07 3.06 8.68 0.20 8.479
SD 0.20 0.35 1.07 0.01
MAX peak MIN peak RANGE MAX peak MIN peak RANGE
Mean 2.83 -1.67 4.50 3.39 -0.68 4.07
SD 0.14 0.01 --- 0.19 0.23 ---
Mean 2.83 -2.00 4.82 9.94 -2.65 12.58
SD 0.16 0.01 --- 1.89 0.95 ---
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O
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5 km/h
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0 150.43Time (Secs)
-70
820
WL_FZ (N)
FZL_8.SIF-RWL_FZ 
 
Fig. 7. Il segnale di carico verticale registrato alla ruota posteriore sinistra di R2 durante la prova su 
ciottolato con soggetto di 70 kg. 
Tab. 4. Risultati Prove su 
Carrozzina R2. 
Tab. 5. Risultati Prove su 
Carrozzina R3. 
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Fig. 8. Il segnale di carico verticale registrato alla ruota posteriore sinistra di R2 durante la prova su 
banco a camme con zavorra di 46 kg. 
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Fig. 9. Il confronto dei cumulativi di carico tra rilevazioni su ghiaino (Gravel), Asfalto(Tarmac) e Pavé, e 
prove al banco a camme. 
 
4. CONCLUSIONI  
 
Scopo del lavoro era l’acquisizione di dati sperimentali utili alla valutazione critica dei metodi 
di prova a fatica su carrozzine per disabili attualmente allo studio nel lavoro di revisione della 
norma ISO 7176-8 relativa ai metodi di prova. L’attività svolta ha consentito (i) l’acquisizione 
di dati di carico su strada per la stima degli spettri di sollecitazione significativi, (ii) la misura 
dei livelli di sollecitazione che corrispondono alla discesa da un gradino di 50 mm con 
soggetti reali e con manichini e (iii) la possibilità di definire un numero equivalente di cicli al 
banco prova in grado di applicare un danno a fatica equivalente alla missione obiettivo 
stimata di 7500 km. Tali risultati sono il punto di partenza per una più accurata definizione dei 
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requisiti di durata inclusi nella normativa in modo da essere supportati da esperienze tecnico-
scientifiche significative.  
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OBIETTIVI 
L’ormai consueto appuntamento biennale delle 
giornate di studio interdisciplinari, iniziato nel 
1993, è arrivato alla IX edizione, che 
quest’anno propone il tema “Ingegneria 
biomedica: progettazione dei materiali protesici 
ed aspetti clinico-applicativi”. 
Le giornate di studio interdisciplinari esprimono 
il rilevante interesse che coinvolge diverse 
aree di ricerca quali la Biologia, la Chimica, la 
Fisica, l’Ingegneria e la Medicina. I ricercatori e 
gli studiosi delle diverse discipline trovano un 
momento di incontro per confrontare le proprie 
esperienze ed approfondire lo stato dell’arte 
dei settori che interessano l’Ingegneria 
Biomedica e Clinica.
Partendo dalle esigenze del medico 
specialista, che si propone di ripristinare le 
originarie funzionalità degli organi del paziente, 
i ricercatori espongono i possibili problemi ed i 
metodi innovativi che prevedono l’utilizzo di 
materiali sempre più all’avanguardia. 
L’ingegnere propone sistemi più resistenti, 
ergonomici ed affidabili; 
i chimici,i fisici ed i biologi intervengono nella 
scelta dei materiali e del loro trattamento. Il 
chirurgo interviene per orientare le scelte 
effettuate verso la realizzazione di protesi ed 
impianti facilmente innestabili nel corpo 
umano.
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